Nanostrukturierte Beschichtung auf Implantaten zur Erhöhung der Osseointegration by Adam, Martin (gnd: 1054035105)




Erlangung des akademischen Grades















Prof. Dr. Katrin Sternberg
Institut für Biomedizinische Technik
Medizinische Fakultät
Universität Rostock
Datum der Einreichung: 01.07.2013




2.1. Knochengewebe . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
2.1.1. Zelluläre Bestandteile . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
2.1.2. Extrazelluläre Bestandteile . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4
2.2. Osseointegration von Implantaten . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
2.3. Implantatoberflächen - Stand der Technik . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
2.3.1. Calciumphosphat-Beschichtungen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
2.3.2. Rauheit auf Implantaten . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
2.3.3. Hydrophile Implantate . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
2.3.4. Wachstumsfaktoren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
2.4. Sol-Gel-System SiO2 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
2.4.1. Hydrolyse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
2.4.2. Kondensation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
2.4.3. Sol-Gel-Übergang . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
2.4.4. Vergleich SiO2-Gele, -Gläser, -Kristalle . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
2.5. NanoBone R© -Technologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
2.5.1. SiO2-Matrix . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
2.5.2. Wirkungsweise und Matrixwechsel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
2.6. Synthetischer Hydroxylapatit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
3. Untersuchungsmethoden 23
3.1. Stereo-Rasterelektronenmikroskopie (3D-REM) . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
3.2. Bestimmung der Rauheit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
3.3. Gasadsorption . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
3.4. Ultramikrotomie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
3.5. Elektronenmikroskopie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
3.6. Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS) . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
3.7. Knochen-Implantat-Kontakt (BIC) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
4. Charakterisierung unbeschichteter Implantate 31
4.1. Experimentelle Vorgehensweise . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
4.2. Semados R© -S . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
4.2.1. Topografie der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
4.2.2. Zusammensetzung der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
iii
iv Inhaltsverzeichnis
4.3. ixx2 R© . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
4.3.1. Topografie der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
4.3.2. Zusammensetzung der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
4.4. tiologic R© sandgestrahlt . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
4.4.1. Topografie der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
4.4.2. Zusammensetzung der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
4.5. tiologic R© maschiniert . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35
4.5.1. Topografie der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35
4.5.2. Zusammensetzung der Oberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35
5. Beschichtungsprozess NanoBone R© 37
5.1. Beschichtungsanlage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
5.2. Vorbehandlung durch O2-Plasma . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38
5.2.1. Reinigung der Implantatoberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38
5.2.2. Temperatur der Implantatoberfläche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39
5.2.3. Titandioxid-Passivschicht . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
5.2.4. Benetzbarkeit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
5.3. Herstellung der Beschichtungsdispersion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42
5.3.1. SiO2-Sol . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42
5.3.2. Hydroxylapatit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42
5.3.3. Dispersion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42
5.4. Auftragen der Beschichtungsdispersion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
5.5. Nachbehandlung durch O2-Plasma . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
5.6. Festlegung der Beschichtungsparameter . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44
6. Charakterisierung der Schichtmikrostruktur 47
6.1. Schichtdicke . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
6.2. Schichtrauheit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
6.2.1. Parameter Schichtdicke . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
6.2.2. Parameter Temperatur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50
6.3. Schichthaftung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
6.3.1. Haftzugfestigkeit . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
6.3.2. Implantationsversuch . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
6.4. Beschichtete Implantate in den Tierstudien . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
6.5. Zusammenfassung Schichtmikrostruktur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55
7. Charakterisierung der Schichtnanostruktur 57
7.1. Porosität . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
7.2. Layer-By-Layer . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
7.3. Hydroxylapatit in der SiO2-Matrix . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60
7.4. Struktur der SiO2-Gelmatrix . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
7.5. Zusammenfassung Schichtnanostruktur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
Inhaltsverzeichnis v
8. Tierexperimentelle Studien 65
8.1. Voruntersuchungen in vitro . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65
8.1.1. Live/Dead R© -Test . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65
8.1.2. Zytotoxizitätstest, XTT . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
8.2. Minipig-Modell . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
8.2.1. Implantatgruppen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
8.2.2. Chirurgischer und histologischer Ablauf . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
8.2.3. Histomorphometrie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69
8.3. Kaninchen-Modell . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70
8.3.1. Implantatgruppen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71
8.3.2. Chirurgischer und histologischer Ablauf . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
8.3.3. Histomorphometrie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
8.3.4. Histologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
8.4. Zusammenfassung und Diskussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 78
9. Matrixwechsel 81
9.1. In vivo - Wistar Ratten . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 81
9.1.1. Chirurgischer und experimenteller Ablauf . . . . . . . . . . . . . . . . 81
9.1.2. Ergebnisse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
9.2. Ex vivo - Kaninchen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
9.2.1. Experimenteller Ablauf . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
9.2.2. Ergebnisse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
9.3. In vitro - Blut . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
9.3.1. Experimenteller Ablauf . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86
9.3.2. Ergebnisse SiO2-Schicht (Kontrolle) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 87
9.3.3. Ergebnisse NB-Schicht . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
9.4. Zusammenfassung und Diskussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 90
10.TiO
2
-Rauheit über Sol-Gel 93
10.1. Beschichtung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
10.1.1. Beschichtungsdispersion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
10.1.2. Beschichtungsprozess . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
10.2. Ergebnisse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
10.3. Zusammenfassung TiO2-Schicht . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 96
11.Zusammenfassung 97
A. Anhang 113
A.1. zusätzliche Abbildungen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 113

1. Einleitung
Seit mehreren Jahrzehnten werden metallische und auch keramische Implantate in den mensch-
lichen Knochen eingebracht, um dort bestimmte Aufgaben und Funktionen dauerhaft zu er-
füllen. Sie verbleiben also über mehrere Jahre bzw. Jahrzehnte im menschlichen Organismus.
Sie müssen deshalb vom Körper angenommen werden, um ihre Funktion zu gewährleisten.
Bei Implantaten, die im Kontakt mit Knochen stehen, spricht man von Osseointegration. Das
bedeutet, dass sich zwischen dem Knochen und der Implantatoberfläche ein fester Verbund
ausbildet. Demzufolge sind bestimmmte Voraussetzungen an das jeweilige Implantat wie Bio-
kompatibilität und mechanische Festigkeit gestellt.
Weltweit gibt es auf dem Dentalmarkt mehr als 100 Implantatsysteme, wobei der größte
Teil der Implantate aus Titan oder einer Titanlegierung gefertigt wird. Eine zweite Gruppe
bilden die keramischen Implantate aus z.B. Zirkoniumdioxid. In Abb. 1.1 ist ein Foto zweier
Titan-Implantate gezeigt. Diese schraubenähnlichen Stifte sind der Teil des Zahnersatzes, der
in den Knochen eingebracht wird. Auf das obere Ende des Implantates schließt sich dann der
sog. Aufbau und der künstliche Zahn an. Wenige Wochen nach der Implantation weisen alle
Implantate ein Stabilitätsminimum auf, weil bei dem Implantationsprozess (alter) vorhan-
dener Knochen teilweise zerstört und dadurch abgebaut wird und neuer Knochen erst nach
5-8 Wochen in ausreichendem Maße gebildet wird. Aus diesem Grund ist das Standardpro-
tokoll zum Zahnersatz in zwei Phasen geteilt. In der ersten Phase wird das Implanat gesetzt
und nach erfolgreicher Osseointegration wird ein paar Monate später durch einen zweiten
operativen Eingriff der Zahnaufsatz installiert.
Abbildung 1.1.: Titanim-
plantat, Dentaurum tiologic R©
Dieses Vorgehen soll auf einen Eingriff begrenzt werden, d.h.
das Implantat soll sofort oder kurz nach Implantation belastbar
sein. Dazu muss die Stabilität in den ersten Wochen hoch ge-
nug sein, das bedeutet die Osseointegration muss in den ersten
Wochen verbessert werden. Die Standard-Oberfläche von Den-
talimplantaten besteht aus einer Titandioxidschicht, die durch
Sandstrahl- und/oder Ätzprozesse mit einer Rauheit im Mikro-
meterbereich versehen wird. Zusätzlich gab es in der Vergan-
genheit Beschichtungen aus Calciumphosphaten, die sich wegen
ihrer mechanischen Stabilität nicht bewährt haben, da sie sich
von der Oberfläche ablösten und so zu schlechten Einheilvor-
gängen bis hinzu Implantatversagen führen konnten. Zur Zeit
geht der Trend in Richtung Beschichtung oder Inkorporation
von Wachstumsfaktoren in/auf die Implantatoberfläche, die am
Knochenaufbauprozess beteiligt sind.
Das Ziel dieser Arbeit ist, die Osseointegration von Implantaten durch eine neue, bioaktive
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Beschichtung zu beschleunigen bzw. zu verbessern. Um Implantate sofort belasten zu können,
muss das Stabilitätsminimum eliminiert werden. Durch das Beschichtungsmaterial soll eine
autologe Proteinbeschichtung in vivo erzielt werden, d.h. Adsorptionsmechanismen und Aus-
tauschprozesse sollen Proteine in die Schicht einbauen, die am Knochenmetabolismus beteiligt
sind.
Die technologische Grundlage dafür bildet das an der Universität Rostock entwickelte und
von der Firma Artoss GmbH produzierte Knochenaufbaumaterial NanoBone R© |granulate. Das
ist ein nanoporöses Granulat, was aus synthetischem Hydroxylapatit und einer Silicagelmatrix
besteht. Es zeichnet sich durch eine schnelle Knochenbildung in vivo aus. Die Wirkungsweise
des Biomaterials wird dabei maßgeblich durch einen Austausch der SiO2-Matrix nach we-
nigen Tagen durch körpereigene Moleküle bestimmt. Im Rahmen dieser Arbeit sollen durch
ein Beschichtungsverfahren die gleichen strukturellen Eigenschaften in Form einer Schicht
auf Implantatoberflächen übertragen werden. Durch den Matrixwechsel soll eine organische,
autologe Proteinbeschichtung erfolgen. Dazu wurde ein Beschichtungsverfahren unter der Ver-
wendung des Sol-Gel-Prozesses entwickelt. Die Prozessparameter wurden definiert und Kor-
relationen zu den Eigenschaften der Schicht wurden aufgezeigt. Anhand von Röntgenbeu-
gung, Transmissions- und Rasterelektronenmikroskopie sowie mechanischen Tests wurden die
strukturellen Eigenschaften untersucht und bestimmt. Die Biokompatibilität wurde durch ver-
schiedene in vitro-Tests nachgewiesen. Die Osseointegration beschichteter Implantate wurde
in zwei verschiedenen Tiermodellen in vivo getestet. Es konnte durch Knochen-Implantat-
Kontakt-Messungen (BIC:Bone-to-Implant-Contact) nachgewiesen werden, dass durch die
Schicht die Osseointegration in den ersten Wochen signifikant erhöht wurde. Die Wirkungs-
weise der Schicht wurde in weiteren in vitro und ex vivo Versuchen beschrieben. Es zeigte
sich, dass das Beschichtungsmaterial nach wenigen Minuten den Austausch der SiO2-Matrix
vollzieht und so eine Beschichtung mit autologen Proteinen in vivo durchführt.
2. Grundlagen
Jedes Implantat tritt über die Implantatoberfläche mit dem umliegenden Gewebe in Kontakt.
Um diese Wechselwirkung zwischen Implantatoberfläche und Gewebe nachvollziehen zu kön-
nen, wird im folgenden Kapitel die Anatomie des Knochengewebes beschrieben. Weiterhin
wird das Einwachsen von Implantaten (Osseointegration) erläutert und die bedeutendsten
Oberflächenmodofikationen zur Erhöhung der Osseointegration erklärt. Die strukturellen Ei-
genschaften und die daraus resultierende Wirkungsweise der NanoBone R© -Technologie, die
der beschriebenen Schicht zu Grunde liegt, wird am Ende dieses Kapitels erläutert.
2.1. Knochengewebe
Der Knochen übernimmt im Körper strukturelle und metabolische Funktionen. Er bildet
zum einen den Stützapparat gegen einwirkende Kräfte und zum anderen ein Hebelsystem
für Muskelaktionen, [1]. Darüberhinaus reguliert er den Calcium- und Phosphathaushalt im
Körper. Knochen ist keine ruhende und tote Masse, sondern mit Blutgefäßen durchsetzt und
einem ständigen Umbau unterlegen, dem sog. Knochenregenerationsprozess (Bone Remodel-
ling). 10% des Skeletts eines ausgewachsenen Menschen werden jährlich umgebaut und somit
erneuert. Dieser Erneuerungsprozess dient der funktionellen Anpassung an herrschende Belas-
tungen, raschen Mobilisierung von Calcium und Phosphaten und beugt der Materialermüdung
vor.
Das Knochengewebe lässt sich in folgende zwei Bestandteile eingrenzen - zelluläre und ex-
trazelluläre Bestandteile. Letzteres und die drei wichtigsten Zelltypen sind von grundlegender




Osteoblasten sind für den Aufbau des Knochens verantwortlich. Sie differenzieren aus Osteo-
Progenitorzellen (Knochenvorläuferzellen) und haben einen Durchmesser von ca. 20 µm, [1]. In
Abb. 2.1(a) ist die Differenzierung und Knochenbildung von Osteoblasten schematisch gezeigt.
Sie produzieren die nicht-mineralisierte Knochenmatrix, das Osteoid (Kollagen, Proteoglykane
und Glykoproteine), Kollagen Typ-I und setzen die Alkalische Phosphatase frei. Dieses Enzym
ist bei der anschließenden Mineralisierung des Osteoids beteiligt. Die Geschwindigkeit der
Knochenbildung kann mit ca. 1− 2 µm pro Tag abgeschätzt werden, [1, 2].
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(a) (1) Osteozyt, (2) Gap Junction, (3) Osteoid-
saum, (4) mineralisierter Knochen, (5) Osteoproge-
nitorzelle, (6) Osteoblast, (7) Osteoid
(b) (1) HCO3-Pumpe, (2) Carboanhydrase, (3) H
+-
ATPase, (4) Exozytose, (5) Osteoklast, (6) Vakuo-
len, (7) Knochen, (8) Versiegelungszone, (9) Fal-
tensaum, (10) Howshipsche Lakune
Abbildung 2.1.: Osteoklasten und Osteoblasten, aus [3].
Osteozyten
Diese Zellen entstehen aus den Osteoblasten. Genau dann, wenn Osteoblasten sich selbst
eingebaut und die Knochenmatrix mineralisiert haben. Ausgereift besitzen sie eine Länge von
20− 60 µm, [1]. Über Fortsätze, sog. Canaliculi mit Gap Junctions, stehen die Osteozyten
weiterhin in Kontakt. Das gewährleistet den Fluss von Ionen und kleinen Molekülen und sie
sind somit in der Lage untereinander zu kommunizieren, siehe Abb. 2.1(a), [2]. Die Osteozyten
haben die Aufgabe, die Aktivität der Osteoklasten sowie die Mineralisation zu regulieren.
Osteoklasten
Die Osteoklasten sind verantwortlich für die Resorption von Knochengewebe. Sie werden durch
Fusion mononukleärern Vorläuferzellen, die aus hämatopoetischen Stammzellen gebildet wer-
den und sind mehrkernige Zellen mit einer Größe von bis zu 100 µm. Der aktive Osteoklast
bildet eine resorptive Vorderseite (Resorptionslakune), die dem Knochen aufliegt, wo auch die
H+-ATPase sitzt. Durch Carboanhydrase enstehender Wasserstoff H und durch Cl-Ionen wird
der pH-Wert lokal bis auf 4.5 herabgesetzt, was eine Auflösung der Calcium-Verbindungen be-
wirkt. Diese werden dann durch die Zelle hindurch abtransportiert (Exozytose). Aufgrund des
pH-Werts ist die Umgebung von dieser sog. Howshipschen Lakune zirkulär durch die Versie-
gelungszone abgeschirmt, siehe Abb. 2.1(b).
2.1.2. Extrazelluläre Bestandteile
Die Knochenmatrix (Extrazelluläre Matrix) besteht zu 35 wt % aus organischen und 65 wt %
aus anorganischen Anteilen, [2]. Der anorganische Anteil besteht zu 90 wt % aus Calciumphos-
phat (Hydroxylapatit, HA) und zu 10 wt % aus Calciumcarbonat, der organische Teil haupt-
sächlich aus Kollagen-I, [1]. Die Struktur der Knochenmatrix ist in Abb. 2.2 schematisch
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dargestellt. Sie besteht aus Fibrillen mit einem Durchmesser von ca. 80-100 nm und einer
Länge von ca. 10 µm.
Extrazelluläre Matrix
Abbildung 2.2.: Aufbau der Kno-
chenmatrix schematisch
Diese Fibrillen haben eine Unterstruktur bestehend aus
Kollagen-I-Molekülen, die sich zu Tripelhelices zusammen-
lagern und die Kollagenmoleküle bilden, und dem dazwi-
schen gelagerten Hydroxylapatit. Dieser hat eine plättchen-
artige Form und ist parallel zu den Kollagenmolekülen an-
geordnet, [4, 5]. Die HA-Plättchen selbst sind ca. 2-4 nm
dick, 25 nm breit und 50 nm lang, [4]. In Abb. 2.3(a) ist
die Fibrillenstruktur (ohne HA) und in Abb. 2.3(b) die
HA-Plättchen im TEM-Bild gezeigt. Die gerichtete Struk-
tur der Extrazellulären Matrix ist in beiden Abbildungen
ersichtlich. Die nadelförmigen Strukturen in (b) sind die
HA-Plättchen, wenn sie parallel zum Elektronenstrahl ori-
entiert sind.
Im Körper treten je nach Ort und Funktion zusätzliche
Modifikationen des Hydroxylapatits auf, indem die OH- oder die PO4-Gruppe durch ande-
re Elemente substituiert werden (Mg, Na, Pb, S, Karbonat, Fluorid), [5, 6]. Die Struktur
und Morphologie des verwendeten Hydroxylapatits werden später im Abschnitt 2.6 genauer
beschrieben.
Biomineralisation
Die Osteoblasten produzieren in einem ersten Schritt faserartiges Kollagen-Typ-I, welches sich
zu einem Netzwerk anordnet (Osteoid). An diesen Prozess schließt sich die Mineralisation an.
Dabei wachsen nach ca. 10 Tagen epitaktisch die HA-Kristallite in das Kollagen-Netzwerk,
[4, 5, 7].
Wachstumsfaktoren
Obwohl die Wachstumsfaktoren nur einen kleinen Teil des Knochens (< 1 %) bilden, spielen sie
bei der Osteogenese eine entscheidene Rolle, [7]. Sie sind Polypeptide und fungieren als lokale
Faktoren bei der Zellregulation. Sie beeinflussen die Proliferation und Stoffwechselfunktionen
von Zellen (Mesenchymzellen, Fibroblasten, Chondrozyten, Osteoblasten) und regulieren den
Phänotyp durch Differenzierungsvorgänge. Z.B. übernehmen Wachstumsfaktoren wie BMPs
(Bone Morphogenetic Proteins) und TGF-β1 (Transforming Growth Factors) die Steuerung im
Metabolismus von Osteoblasten und Osteoklasten beim Bone Remodelling, d.h. sie stimulieren
die Proliferation und Differenzierung von Osteo-Progenitorzellen in Osteoblasten, [2].
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(a) Kollagenfibrillen (b) Hydroxylapatit
Abbildung 2.3.: TEM-Aufnahme der Knochenmatrix
2.2. Osseointegration von Implantaten
In der vorliegenden Arbeit wurden ausschließlich dentale Implantate verwendet. Dennoch sind
die Prinzipien der Wechselwirkung zwischen Biomaterial und Gewebe auf orthopädische Im-
plantate übertragbar. Durch den Implantationsprozess bei Dentalimplantaten, der in diesem
Abschnitt näher erläutert wird, sind die Oberflächen sehr hohen Belastungen, wie z.B. Scher-
kräften beim Eindrehen, ausgesetzt. Weiterhin werden durch die Einwirkung der Kaukräfte
hohe mechanische Anforderungen an Dentalimplantate gestellt.
Die meisten dentalen Implantatsysteme bestehen aus Titan (cpTi: commercially pure) oder
aus einer Titanlegierung wie z.B. TiAl6V4, [8]. Einige Hersteller verwenden keramische Im-
plantate aus Zirkoniumdioxid o.ä., [912]. Nicht nur ästhetische Gründe, wegen der weißen
Farbe, sondern wegen seiner höheren Festigkeit gegenüber Titan sprechen für die Verwendung
von keramischen Implantaten. Aber die Osseointegration keramischer Implantate ist im Ver-
gleich zu Titanimplantaten schlechter, [9,11]. Dentalimplantate werden in den meisten Fällen
in den Kieferknochen eingeschraubt. Dazu wird durch eine Bohrung eine entsprechende Ka-
vität erzeugt, in der anschließend (ggf. nach Gewindeschneiden) das Implantat eingeschraubt
wird. Nach erfolgreicher Osseointegration wird dann der künstliche Zahn auf das Implantat
montiert.
Die konventionelle Vorgehensweise beim Implantatsetzen ist unterteilt in zwei Phasen,
[1315]. In der ersten sog. surgical phase wird das Implantat eingesetzt und biomechanisch
im Knochen verankert. Es entsteht die sog. Primärstabilität. Durch den Implantationspro-
zess (Bohren, Eindrehen) kommt es zu Gewebezerstörung und damit verbunden zu Häma-
tombildungen. Die an der Blutstillung beteiligten Thrombozyten setzen Faktoren frei, die
mesenchymale Stammzellen und Vorläuferzellen anlocken. Gleichzeitig adsorbiert die Implan-
tatoberfläche Proteine aus dem Plasma des Patienten und die Stamm- bzw. Vorläuferzellen
differenzieren zu Osteoblasten, die dann Knochen periimplantär aufbauen. Ab ca. zwei Wochen
nach Implantatsetzung lagert sich kalzifizierter Geflechtknochen ab und reift ab der dritten
Woche zu Lamellenknochen, [16, 17]. Diese Implantateinheilung durch Osteogenese führt zu
einem Anstieg der sog. Sekundärstabilität. Die Primärstabilität nimmt in den ersten Wochen
ab und die Sekundärstabilität (periimplantäre Osteogenese) setzt zeitverzögert ein. Dadurch
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Abbildung 2.4.: Stabilität eines Dentalimplantats im Knochen nach der Implantation, in Anlehnung
an [18]
bildet sich ein Minimum in der Gesamtstabilität der Knochen-Implantat-Verankerung bei ca.
3-5 Wochen aus, siehe Abb. 2.4. Während dieser Zeit tritt das häufigste Implantatversagen
auf, [18].
Nach 3-6 Monaten kommt es zu einer zweiten Operation, prosthesis phase. Dabei wird
der eigentliche Zahnersatz auf das osseointegrierte Implantat gesetzt. Um diese zweifache
physiologische und psychologische Belastung zu vermeiden und um die gesamte Behandlungs-
dauer zu verkürzen, liegt ein Schwerpunkt auf der Verkürzung der Einheilphase bis hin zur
Sofortbelastung des Implantates. Das reduziert den gesamten Operationsaufwand auf einen
chirurgischen Eingriff. Das bedeutet, dass die Osseointegration des Implantes erhöht bzw.
beschleunigt werden muss.
Die initiale Knochenbildung und die direkte Knochenablagerung auf der Implantatoberflä-
che sind entscheidend für eine frühzeitliche Implantatbelastung, [19]. Da der Organismus mit
der Implantatoberfläche in Wechselwirkung steht, wird die Osseointegration durch die chemi-
sche Zusammensetzung und Topografie der Oberfläche beeinflusst. Aus biomechanischen Ge-
sichtspunkten (Implantatsetzen, Primärstabiliät) spielt die Geometrie des Implantates ebenso
eine Rolle, [20]. Folglich ergeben sich dadurch verschiedene Ansätze, um die Osseointegration
zu erhöhen, die im folgenden Abschnitt näher diskutiert werden.
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Tabelle 2.1.: Verschiedene Methoden zur Herstellung von Calciumphosphat-Beschichtungen, in An-
lehnung an [28]
Methode Schichtdicke Vorteile Nachteile
Thermisches Sprü-
hen





Sputter Coating 0.5− 3 µm Homogene Schichtdicke
auf flachen Oberflächen
Hohe Kosten, zeitintensiv




















Anfällig für Risse, hohe
Sintertemperaturen
2.3. Implantatoberflächen - Stand der Technik
In der Vergangenheit sind viele Untersuchungen zu Calciumphosphat-Beschichtungen unter-
nommen worden. Zur Zeit verwenden die meisten Hersteller Titandioxidoberflächen, die über
verschiedene Verfahren mit einer (dreidimensionalen) Rauheit versehen sind, [8]. Einen wei-
teren Ansatzpunkt bilden chemisch modifizierte Titandioxidoberflächen, d.h. die Implantat-
oberflächen werden hinsichtlich freier Oberflächenenergie bzw. Benetzbarkeit modifiziert. In
letzter Zeit sind Untersuchungen unternommen worden, Implantatoberflächen mit Proteinen
und Wachstumsfaktoren (z.B. BMPs) zu versehen. Die vier Möglichkeiten und deren Korre-
lation zur Osseointegration werden im folgenden dargestellt und erläutert.
2.3.1. Calciumphosphat-Beschichtungen
Seit den 1970er Jahren werden Beschichtungen mit Calciumphosphaten (CaP) für klinische
Anwendungen untersucht, [21]. Es wurde gezeigt, dass durch die CaP-Beschichtungen eine
erhöhte Osseokonduktion und dadurch eine verbesserte Osseointegration erzielt wird, [2227].
Darüber hinaus besitzen Calciumphosphate eine hohe Affinität, Proteine und Wachstumsfak-
toren zu adsorbieren, die dann die Differenzierung von Osteoblasten-Vorläuferzellen und os-
teoklastenähnliche Zellen hervorrufen, [20,23,25,28,29]. Um CaP-Beschichtungen zu erzeugen,
wurden verschiedene Methoden verwendet, die an dieser Stelle kurz mit ihren Vor- und Nach-
teilen in Tab. 2.1 zusammengefasst sind. Die Schwierigkeit bei CaP-Beschichtungen besteht
darin, phasenreine Schichten herzustellen. Denn bestehen die Materialien aus verschiedenen
Phasen gleichzeitig, z.B. β-Tricalciumphosphat (β-TCP) und Hydroxylapatit(HA), dann hat
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das starke Auswirkungen auf die Löslichkeit des Beschichtungsmaterials. Sie unterscheidet
sich je nach Phase und chemischer Zusammensetzung bei physiologischem pH-Wert von 7.4
um Größenordnungen, [5, 6, 30, 31]. Die Löslichkeiten der verschiedenen Calciumphosphate
sind nachfolgend in Relation gesetzt, [28]:
ACP DCP > TTCP > α-TCP > β-TCP HA (2.1)
ACP steht für amorphes Calciumphosphat, DCP für Monetit (CaHPO4), TTCP für Tetracal-
ciumphosphat (Ca4P2O9), TCP für Tricalciumphosphat (Ca3(PO4)2) und HA für Hydroxyla-
patit (Ca10(PO4)6(OH)2). Eine weit verbreitete Methode zur Erzeugung von HA-Schichten
ist das HA-Plasmaspray. Dabei werden CaP- bzw. HA-Partikel durch ein Plasma gesprüht.
Durch das Plasma geht die Oberfläche der Partikel in Schmelze und beim Auftreffen auf der
Implantatoberfläche bildet sich eine dicke spröde Schicht. Die Temperatur während dieses
Prozesses hat zur Folge, dass in einer CaP-Beschichtung unterschiedliche Phasen CaP auf-
treten, die dann unterschiedlich stark dissoziieren. Deshalb kann es bei diesen Schichten zu
Ablösungen einzelner Partikel kommen. Im schlechtesten Fall können abgelöste Partikel zum
Implantatversagen führen, [3235].
2.3.2. Rauheit auf Implantaten
In der Literatur wurde die Rolle der Oberflächenrauheit in Bezug auf die Osseointegrati-
on vielfältig beschrieben und diskutiert, [36, 37]. Die Rauheit spielt eine wesentliche Rolle
bei der Adsorption von Proteinen und damit verbunden bei der Adhäsion von Osteoblasten.
Auch hat sie einen Einfluss auf die Expression von osteogenen Regulatoren, [38, 39]. Es wur-
de gezeigt, dass raue Implantatoberflächen die Adhäsion, Differenzierung und Proliferation
von Osteoblasten erhöhen, [16, 40, 41]. Darüberhinaus wurden höhere Knochen-Implantat-
Kontakte (BIC) und höhere Ausdrehmomente bei Implantaten mit rauen Oberflächen nach-
gewiesen, [20,22,37,4244].
Dennoch steigt mit höherer Rauheit das Risiko, dass sich der Bereich zwischen Implantato-
berfläche und umliegendem Knochengewebe entzündet (Periimplantitis), induziert durch io-
nischen Abrieb. Dieser Faktor limitiert die Rauheit der Implantatoberflächen und die meisten
Implantatsysteme besitzen daher eine mittlere Rauheit im Bereich von 1− 2 µm, [36,4549].
Es gibt verschiedene Verfahren, um die Rauheit der Implantatoberfläche zu modifizieren.
Die häufigsten Methoden werden in den folgenden Abschnitten näher erläutert.
Sandstrahlen (sand/grit-blasting, SLA)
Keramische Partikel werden bei diesem Verfahren mit hohem Druck durch eine Düse geleitet
und dadurch mit hoher Geschwindigkeit auf die zu bearbeitende Fläche geschossen. Dabei
kommt es zu einer mechanischen Verformung der Oberfläche. In Abhängigkeit von der Par-
tikelgröße sind so unterschiedliche Rauheiten erreichbar und die so generierten Oberflächen
verbessern die Osseointegration gegenüber maschinierten Oberflächen, [50,51]. Jedoch bleiben
viele Partikel als Reste auf der Oberfläche fest haften, auch nach anschließender Reinigung
durch Ultraschall und Sterilisation, [20, 42]. Häufig werden Aluminiumoxid-Partikel (Korund
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(a) Sandgestrahlt (b) Säuregeätzt
(c) Anodische Oxidation (d) Titan-Plasma-Spray, TPS
Abbildung 2.5.: REM-Aufnahmen der unterschiedlichen Implantatoberflächen
Al2O3, [20]) verwendet. Al2O3 ist biotolerant, kaum in sauren Bedingungen lösbar und daher
schlecht von der Oberfläche zu entfernen. Der Einfluss dieser Partikel auf die Langzeitstabili-
tät wird in der Literatur kontrovers diskutiert. Einerseits wird von Implantatversagen durch
Aluminiumoxidrückstände berichtet, [5254], andererseits gibt es Untersuchungen, die keine
Korrelation zwischen Osseointegration und Al2O3-Partikel feststellen können [55,56]. In Abb.
2.5(a) ist eine mit Al2O3 gestrahlte Titanoxidoberfläche dargestellt. Darüberhinaus werden
auch TiO2- oder CaP-Partikel verwendet, [20,47], die von sich aus eine gute Biokompatibilität
aufweisen und so zu hohen klinischen Erfolgsraten führen können, [5759].
Säureätzen (acid-etching)
Bei diesem Verfahren werden die zu behandelnden Oberflächen in ein Säurebad aus HCl,
H2SO4, HNO3 oder HF getaucht, wodurch auf der Titanoberfläche sogenannte micro pits in
der Größenordnung von 0.5− 2 µm entstehen, siehe Abb. 2.5(b), [20]. Eine weitere Möglich-
keit ist, eine Mischung aus HCl und H2SO4 zu verwenden und dabei die Temperatur auf über
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100 ◦C zu heizen (dual acid-etching), [44]. Die säuregeätzten Titanoberflächen bewirken eben-
falls eine Erhöhung der Osseointegration, [36,60]. Es hat sich gezeigt, dass der osteokonduktive
Prozess durch Anlagerung von Fibrin und osteogener Zellen verbessert werden kann [61].
Einige Hersteller verwenden eine Kombination aus Sandstrahlen und Säureätzen. Durch die
Partikel entstehen Strukturen in der Größenordnung der Strahlpartikel, die dann durch die
Micro-Pits nach dem Säureätzen überlagert werden, siehe Abb. 2.5(b), [62,63].
Anodische Oxidation
Die Anodische Oxidation ist ein eletrochemisches Verfahren. Durch potentiostatisches oder
galvanostatisches Anodisieren der Titanoberfläche in einer starken Säure (H2SO4, H3PO4,
HNO3, HF) wird Sauerstoff an der Anode (Implantat) angelagert. Beim galvanostatischen
Anodisieren liegt die Stromdichte in der Größenordnung von 200 A/m2, beim potenziosta-
tischen liegt die Spannung in der Größenordnung von 100 V, [20]. Die erzeugten Struktu-
ren und die Dicke der Oxidschicht sind dabei abhängig von der Konzentration und Art der
Säure, der Prozesstemperatur, der Spannung und ob Funkenüberschlag stattfindet. In Abb.
2.5(c) ist eine Titandioxidoberfläche des Implantatsystems TiUnite R© (Fa. Nobel Biocare) dar-
gestellt. Charakteristisch sind die Mikro- und Nanoporen, die durch Funkenüberschlag ent-
stehen. [43, 64, 65]. Weiterhin gibt es die Möglichkeit, die chemische Zusammensetzung der
Titandioxidoberfläche durch Magnesium-, Calcium-, Schwefel- oder Phosphorinkorporationen
zu verändern, [66,67].
Titan-Plasma-Spray
Bei dem Plasma-Spray-Verfahren wird hauptsächlich Pulver aus reinem Titan durch ein
(Argon-) Plasma gesprüht (Titan-Plasma-Spray, TPS). Durch die hohe Temperatur des Plas-
mas wird das Pulver an der Oberfläche angeschmolzen und trifft danach auf die zu beschich-
tende Oberfläche, kühlt schnell ab und ist dauerhaft fixiert. Die Schichtdicken derartiger
Beschichtungen betragen 40− 50 µm und besitzen Rauheiten im Bereich von 7 µm [20, 68].
Wie im Abschnitt 2.3.1 beschrieben, wird dieses Verfahren aber auch für andere Beschich-
tungsmaterialen verwendet wie z.B. Hydroxylapatit [25, 26] und findet große Anwendung bei
orthopädischen Implantaten. Jedoch wird teilweise von abgelösten Titanpartikeln berichtet,
die an anderen Stellen im Körper auftreten können [69,70].
2.3.3. Hydrophile Implantate
In Abschnitt 2.2 wurde beschrieben, dass in den ersten Tagen Proteine auf der Implantatober-
fläche adsorbieren. Dieser Prozess ist natürlich abhängig von der chemischen Zusammenset-
zung und der Ladung der Oberfläche bzw. der Oberflächenenergie. Die reine TiO2-Oberfläche
ist hydrophil. Aber nach der Herstellung ist die Oberfläche der normalen Atmosphäre aus-
gesetzt. So kommt es, dass die meisten Implantatoberflächen eine hydrophobe Oberfläche
aufweisen, die durch Adsorption organischer Ketten aus der Atmosphäre hervorgerufen wer-
den, [62, 7175]. Dieser Effekt läuft auch unter Sterilverpackung ab. Demzufolge wurden Un-
tersuchungen unternommen, durch hydrophile Implantate die Osseointegration zu steigern.
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Die dabei verwendeten Implantate besitzen ebenfalls eine durch die beschriebenen Verfahren
hergestellte Rauheit, nur werden sie anschließend unter Schutzgas oder in steriler Kochsalzlö-
sung verpackt, um Kontaminationen aus der Luft zu vermeiden, [74, 76]. In verschiedenen in
vivo Studien wurde eine bessere Osseointegration gerade in den ersten Tagen beschrieben und
nachgewiesen, [7784]. Auch wird über einen höheren Anteil BMP-2-positiver Zellen nach 8
Tagen berichtet, [85]. Trotzdem gibt es auch Untersuchungen, die keine Auswirkung auf die
Osseointegration hydrophiler Oberflächen feststellen können, [86].
2.3.4. Wachstumsfaktoren
In den letzten Jahren wurde versucht, Implantatoberflächen mit osteogenenWirkstoffen (TGF,
Transforming Growth Factors) zu versehen. Das ist eine Gruppe von Signalmolekülen, welche
die Bone Morphogenetic Proteins (BMP) als Untergruppe beinhalten. Durch die Verwendung
von BMPs besteht die Möglichkeit, Implantaten eine osteoinduktive Eigenschaft zu verlei-
hen, [8789]. BMPs stimulieren die Proliferation und Differentiation von Osteoprogenitorzel-
len, aber auch von Osteoklasten, [90]. Allerdings wurde gezeigt, dass die Menge der applizierten
Faktoren entscheidend ist, zumal eine Überdosis die Produktion von BMP-Inhibitoren nach
sich zieht, [91, 92]. Darüberhinaus kann eine Überdosis auch zu unkontrollierter Knochenbil-
dung führen, [93, 94].
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2.4. Sol-Gel-System SiO
2
Eine Komponente der in dieser Arbeit beschriebenen Schicht ist die SiO2-Matrix. Zur Her-
stellung dieser Matrix wird das Sol-Gel-Verfahren verwendet. Das Verfahren wird an dieser
Stelle allgemein am System SiO2 über Alkoxide als Precursor beschrieben.
Ein Sol ist eine kolloidale Suspension fester Partikel in einer Flüssigkeit. Unter einer kolloida-
len Suspension versteht man allgemein ein System, das dispergierte Partikel in der Größenord-
nung von 1-1000 nm enthält. Aufgrund dieser Größe und der damit verbundenen kleinen Masse
spielt die Gravitation keine wesentliche Rolle und die Teilchen unterliegen der Brownschen Be-
wegung. Die Wechselwirkung der Partikel geschieht durch kurzreichweitige Wechselwirkungen
wie van der Waals- oder Coulombwechselwirkung aufgrund von Oberflächenladungen, [95].
Durch eine Kondensationsreaktion können die dispergierten Partikel vernetzen und bilden
somit ein Gel. Je nach Herstellung (Lösungsmittel, Trocknungsprozedur usw.) bilden sich
Alkogele oder Hydrogele bzw. Xerogele oder Aerogele. In diesem Abschnitt wird der Sol-Gel-
Prozess am System SiO2 erläutert, wobei der Fokus nur auf einen Teil dieses Themengebietes
im Hinblick auf die beschriebenen Strukturen in Kap. 7 gelegt wird.
2.4.1. Hydrolyse
SiO2-Sole mit Alkoxiden als Precursor werden über eine Hydrolysereaktion hergestellt. In
wässriger Lösung wird dabei ein Ligand R vom Silizium-Alkoxid abgetrennt und durch ein
Hydroxyl-Ion ersetzt, Gl. 2.2. Es ensteht der ensprechende Alkohol. In Abhängigkeit von der
Wassermenge (rW ), Lösungsmittel (rL) und der Art des Katalysators kann dieser Prozess
viermal ablaufen, sodass alle OR-Gruppen durch OH-Gruppen ersetzt sind, Gl. 2.3. Der Grad
der Hydrolyse gibt somit an, wieviele OH-Gruppen sich am Si-Atom befinden (teilweise oder
vollständige Hydrolyse), [95,96].
Si(OR)4 + H2O −−→ HO−Si(OR)3 + ROH (2.2)
Si(OR)4 + 4 H2O −−→ Si(OH)4 + 4 ROH (2.3)
In der vorliegenden Arbeit wurde als Ausgangsmaterial (Precursor) Tetraethylorthosilikat
(TEOS) verwendet. Das TEOS-Molekül ist in Abb. 2.6(a) dargestellt und besteht aus einem
Siliziumatom mit vier Sauerstoffatomen bzw. vier Ethylgruppen als Liganden. Per Hydrolyse
werden die Ethylgruppen vom TEOS-Molekül unter Entstehung von Ethanol abgetrennt und
es bilden sich OH-Gruppen am Si-Atom aus.
2.4.2. Kondensation
Die während der Hydrolyse entstandenen Si(OH)4-Tetraeder können sich vernetzen, indem sie
eine (Si-O-Si)-Bindung ausbilden. Dabei entsteht Wasser, Gl. 2.4 oder Ethanol, Gl. 2.5.
(OR)3Si−OH + HO−Si(OR)3 −−→ (OR)3Si−O−Si(OR)3 + H2O (2.4)
(OR)3Si−OR + HO−Si(OR)3 −−→ (OR)3Si−O−Si(OR)3 + ROH (2.5)
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(a) TEOS-Molekül (b) SiO4-Tetraeder nach der Hy-
drolyse
(c) Kondensation der SiO4-
Tetraeder
Abbildung 2.6.: Hydrolyse und Kondensation des SiO
2
mit einem Alkoxid als Precursor, schematisch
Weitere hydrolysierte Moleküle können mit den bereits kondensierten Molekülen über eine Si-
O-Si-Bindung anbinden und je nach Grad der Hydrolyse, teilweise oder vollständig, können
sich so die verschiendensten Strukturen ausbilden. Die Anzahl der Bindungen, die ein SiO4-
Tetraeder bilden kann, wird als Funktionalität f bezeichnet. Je nach Höhe der Funktionalität
sind Dimere, lineare Ketten oder Ringstrukturen realisierbar, [95,96]. Durch Quervernetzung
(crosslink) kann man so dreidimensionale Netzwerke aufbauen.
2.4.3. Sol-Gel-Übergang
Generell laufen die beiden Reaktionen Hydrolyse und Kondensation gleichzeitig ab. D.h. be-
reits kurz nach der Hydrolyse entstehen Monomere, Dimere bzw. ringartige Strukturen. Diese
Strukturen werden kurz nach Reaktionsbeginn erzeugt und sind dann über längere Zeit sta-
bil, [97, 98]. Gerber et al. untersuchten die Strukturbildung in TEOS-Lösungen für rW > 2
mit Röntgenbeugungsmethoden (SAXS, WAXS). Es wurde gezeigt, dass bereits nach wenigen
Minuten konkrete Ring- oder Polyederstrukturen entstehen, [99]. Die Größe dieser sog. Pri-
märteilchen änderte sich im weiteren zeitlichen Verlauf (Gelbildung, Trocknung) nicht mehr,
Tab. 2.2. Generell läuft die Gelbildung nach Iler [96] in drei Stufen ab:
1. Polymerisation von Monomeren, Dimeren bis zu Partikeln.
2. Partikelwachstum.
3. Vernetzung der Partikel zu Ketten bzw. Netzwerken.
Dabei unterteilt Iler die Polymerisation in drei unterschiedliche pH-Bereiche: pH<2, pH 2-7
und pH>7. Bei pH 2 besitzt SiO2 den isoelektrischen Punkt (IEP) d.h. die Oberflächenla-
dung ist in der Summe Null. Dadurch wird die Gelbildung minimiert. Zwischen pH 2 und
pH 7 befinden sich negative Ladungen auf der Oberfläche. Dadurch wird die Kondensation
beschleunigt. Die Gelbildungszeit durchläuft bei ca. pH 4-6 ein Minimum. Ab pH 7 befinden
sich so große Ladungen, dass es zu Coulombabstoßung zwischen den Teilchen kommt. Der
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gesamte Prozess der Strukturbildung von wässrigem Silica ist in Abb. 2.7 schematisch darge-
stellt. In basischer Lösung tritt ein Partikelwachstum bei gleichzeitiger Abnahme der Anzahl
der Partikel auf (Ostwald-Reifung). In saurer Lösung hingegen aggregieren sie zu dreidimen-
sionalen Netzwerken und bilden Gele, [95]. Über diese Aggregationsprozesse ist es möglich,
die verschiedensten Netzwerkstrukturen aufzubauen. Z.B. ist es möglich, hochporöse Struk-
turen zu erzeugen. Ein Primärteilchennetzwerk bildet Cluster, Abb. 2.8(c), die wiederum zu
einem Cluster-Cluster-Netzwerk kondensieren. Dadurch enstehen selbstähnliche Strukturen -
Fraktale, [96,100,101]. Der Trocknungsprozess spielt dabei eine entscheidene Rolle. Aufgrund
des Phasenübergangs beim Trocknungsprozess kommt es zu Kapillarkräften unter denen das
Netzwerk kollabiert. Dann spricht man von einem Xerogel. Durch überkritische Trocknung
kann dieser Prozess umgangen werden und das Netzwerk bleibt bestehen, [102]. Diese Gele




Die Grundstruktur der verschiedenen SiO2-Formen bildet immer der SiO4-Tetraeder, bei dem
ein Siliziumatom von vier Sauerstoffatomen umgeben ist. Über Si-O-Si-Bindungen sind diese
Tetraeder miteinander verknüpft und bilden dreidimensionale Strukturen aus. Je nach An-





Die Tetraeder in kristallinem Siliziumdioxid sind zu einer periodischen Gitterstruktur ange-
ordnet, siehe Abb. 2.8(a). Dabei ist jedes Si-Atom von vier O-Atomen umgeben und somit
vierfach koordiniert. Aus Gründen der Übersichtlichkeit ist die Struktur in zwei Dimensionen
dargestellt. Die kristalline Struktur stellt sich im thermodynamischen Gleichgewicht ein.







OH : HCl = 1 : 10 : 6 : 0.02). Bereits kurz nach Reaktionsbeginn sind Polyederstrukturen in
der Lösung, die sich im weiteren Verlauf (Gelbildung, Trocknung) nicht mehr stark verändern. Mit
Rg-Guinierradius und tg-Gelbildungszeit, aus [99].
t t/tg Rg in nm t t/tg Rg in nm
30 min 0.0003 0.26 30 d 0.429 0.58
60 min 0.0006 0.32 50 d 0.714 0.55
90 min 0.0009 0.38 65 d 0.929 0.56
120 min 0.0012 0.39 90 d 1.286 0.56
150 min 0.0015 0.42
180 min 0.0018 0.45












pH < 7 
Abbildung 2.7.: Strukturbildung in Abhängigkeit vom pH-Wert, nach Iler [96]
Im Gegensatz zu den SiO2-Kristallen besitzen SiO2-Gläser keine weitreichende Periodizität.
Sie werden aus der Schmelze durch Abkühlen nach Durchlaufen des Glasübergangs hergestellt.
Strukturell entspricht Glas einer unterkühlten Flüssigkeit. Im reinen SiO2-Glas (Kieselglas)
bilden die Tetraeder auch über Si-O-Si-Bindungen Netzwerke aus, bei denen das Si-Atom vier-
fach koordiniert ist, siehe Abb. 2.8(b). Auch hier sind 6er-Ringe die maßgebende Einheit, mit
dem Unterschied, dass die Anordnung dieser Ringstrukturen zu keiner langreichweitigen Ord-
nung führt. Durch Verdrehungen der einzelnen Tetraeder zueinander, geht die Gitterstruktur
verloren.
Die SiO2-Gele sind weit vom thermodynamschen Gleichgewicht entfernt. Sie bestehen eben-
falls aus Tetraedern, die sich zu einem Netzwerk verbinden. Der entscheidende Unterschied
zu den Gläsern ist das Vorhandensein von offenen Bindungen. D.h. teilweise befinden sich an
einigen Sauerstoffatomen offene Bindungen, Wasserstoffatome (OH-Gruppen) oder aber auch
Alkyl-Gruppen - je nach Herstellung und pH-Wert. In Abb. 2.8(c) ist ein SiO2-Gel beispiel-
haft dargestellt. Durch Temperaturbehandlung kann ein Gel in ein Glas und weiter in einen
Kristall überführt werden.
SiO2-Gele haben in wässrigen Lösungen bei pH 2 den isoelektrischen Punkt, d.h. es ist nach
außen elektrisch neutral, weil die offenen Bindungen mit Protonen abgesättigt sind. Bei pH
7, wie in lebenden Organismen, befindet sich hauptsächlich O-Ionen an der Oberfläche.
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(a) kristallines SiO2, 6er Ringe (b) SiO2-Glas
(c) SiO2-Gel
Abbildung 2.8.: Die verschiedenen SiO
2
-Strukturen schematisch. Von (a) nach (c) mit zunehmender
Unordnung.
2.5. NanoBone R© -Technologie
Die NanoBone R© -Technologie (NB) bildet die Basis für mehrere Anwendungsformen im Be-
reich Knochenaufbaumaterialen. Es gibt drei verschiedene Anwendungsformen, die sich seit
längerer Zeit im klinischen Einsatz befinden. Ein Granulat (NanoBone R© | granulate), das in
Verbindung mit körpereigenem Blut eine pastöse Konsistenz erlangt, ein Formkörper (Nano-
Bone R© | block), der im Vergleich zum Granulat formstabil ist und eine Paste (NanoBone R© |
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(a) REM, NB-Granulat (b) REM (c) TEM
Abbildung 2.9.: Die Struktur des NanoBone R© -Granulats
putty), die ready to use appliziert werden kann. Grundlegend bestehen diese Materialien aus
einer hochporösen SiO2-Gelmatrix (Silicamatrix), in die nanokristalliner Hydroxylapatit ein-
gebettet ist. In den folgenden Abschnitten werden die Struktur und die daraus resultierende




Die SiO2-Matrix wird über den Sol-Gel-Prozess gewonnen, wobei ein SiO2-Sol unter sauren
Bedingungen hergestellt wird. Nach Zugabe von nanokristallinem Hydroxylapatit (HA) fin-
det der Sol-Gel-Übergang statt und das SiO2-Sol kondensiert in ein Silica-Xerogel. In Abb.
2.9 sind die Makro- (a) und Mikrostruktur (b) anhand von REM-Aufnahmen des Granulats
dargestellt. Die Makrostruktur ist gekennzeichnet durch tannenzapfenförmige Granulatkör-
ner, die dadurch eine hohe Oberfläche besitzen und eine lockere Packung aufweisen. Der
Mikrometerbereich ist ebenfalls durch eine Porosität gekennzeichnet. Die Nanostruktur (c)
ist durch eine TEM-Aufnahme erkennbar. Die dunklen plättchenförmigen Strukturen sind
der Hydroxylapatit, vgl. Abs. 2.6. Die SiO2-Matrix besteht aus SiO2-Polyedern, Abs. 2.4,
die ein Xerogel-Netzwerk ausbilden, was bei einem pH-Wert von 7 eine negative Oberfläche
(OH-Gruppen) besitzt, [103105]. Zusätzlich ist das Gelnetzwerk hochporös. Die Porosität
des Granulats beträgt je nach SiO2-Anteil 152 g/m
2 (NB S24, 24 wt%) bzw. 207 g/m2 (NB
S39, 39 wt%), wobei die meisten Poren eine Größe von 10− 50 µm besitzen, [106,107].
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(a) Knochenanlagerungen am NanoBoneR© -
Granulat (NB), HE-Färbung
(b) Osteoklasten (#) auf NanoBoneR© -
Granulat (NB), TRAP-Färbung
Abbildung 2.10.: Knochenumbau des NB-Granulats
2.5.2. Wirkungsweise und Matrixwechsel
NB wird (bis auf NB putty) mit körpereigenem Blut angemischt und in den Knochendefekt
eingebracht, [108]. Durch die negative Oberfläche kommt es zur Proteinadsorption in die
Nanoporen, [109,110]. Götz et al. [109] fanden in einer Tierstudie am Minipig-Modell heraus,
dass die SiO2-Matrix innerhalb von 5 Wochen durch eine organische Matrix ersetzt wurde.
Diese bestand aus einzelnen Kollagenfibrillen und enthielt die Knochenproteine Osteopontin,
Osteocalcin und BMP-2. Anschließend wird das Granulat durch Osteoklasten abgebaut und
neuer Knochen durch Osteoblasten aufgebaut. Das Material nimmt am Knochenremodelling
teil.
In Abb. 2.10(a) ist ein histologischer Schnitt (HE-Färbung) von einem Granulat-Stück
dargestellt. Zu erkennen sind Osteoblasten, die neuen Knochen auf der Oberfläche des Bio-
materials ablagern. In Abb. 2.10(b) ist ebenfalls ein histologischer Schnitt dargestellt. An-
hand einer TRAP-Färbung (osteoklastenspezifische Färbung) sind die Osteoklasten auf dem
Granulat-Korn nachweisbar. Eine weitere Studie von Xu et al. [106] hat den Matrixwechsel
bei früheren Zeitpunkten in Ratten untersucht. Es wurde festgestellt, dass der Austausch der
Silicamatrix innerhalb weniger Tage abläuft (je nach Defektgröße), siehe Abb. 2.11. Dabei
ging der Austausch des SiO2 einher mit der Vaskularisierung des Defektes, die von außen
nach innen fortschritt. Darüberhinaus wurde ein osteoinduktives Verhalten im Minipig nach-
gewiesen, [111, 112]. Im subkutanen Gewebe konnten Vorzeichen von Osteogenese und dar-
aus entwickelte knochenähnliche Strukturen nachgewiesen werden. Der Matrixwechsel wurde
als Erklärung für die schnelle Degradierung durch Osteoklasten und die Knochenproduktion
durch Osteoblasten herangezogen. Die Wirkungsweise des Materials wird durch den Aus-
tausch der SiO2-Matrix durch körpereigene Proteine, die an der Knochenbildung beteiligt
sind (Osteocalcin, BMP-2, Osteopontin usw. [109]), hervorgerufen.
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Abbildung 2.11.: EDX-Spektren des Granulats nach 3, 6 und 9 Tagen in der Ratte. Der Austausch
der SiO
2
-Matrix durch eine organische Matrix (Matrixwechsel) läuft je nach Größe des Defekts inner-
halb von ca. 10 Tagen ab, entnommen aus [106].
2.6. Synthetischer Hydroxylapatit
Die zweite Komponente der hier beschriebenen Schicht ist nanokristalliner, synthetischer Hy-
droxylapatit (ncHA Ca10(PO4)6(OH)2). Dieser wurde über eine Fällungsreaktion bei einem
pH-Wert von 7.8 hergestellt. Die Zusammensetzung nach Herstellung bei diesem Fällungs-
pH-Wert ist nichtstöchiometrisch, d.h. einige Phosphatgruppen sind durch Hydrogenphosphat
substituiert. Infolgedessen kommt es zu einem verringerten Ca/P-Verhältnis und man bezeich-
net das als calciumdefizitär. Das Verfahren zur Herstellung des synthetischen HAs wurde im
Rahmen der Arbeit von Ulf Weber entwickelt und beschrieben, [113]. Im Abs. 5.3 wird auf
die Herstellung etwas genauer eingegangen.


















Abbildung 2.13.: XRD HA und Knochen
In Abb. 2.13 sind zwei Diffraktogramme
von dem ncHA und dem HA im menschlichen
Knochen (bone) dargestellt. Beim Knochen
sind alle Peaks stark verbreitert, was aus
der geringen Kristallitgröße resultiert. Damit
verbunden ist die Größe der HA-Plättchen,
da die Plättchen nicht polykristallin sind.
Im Vergleich der beiden Kurven hinsichtlich
Peakbreiten, Peakhöhen und Intensitätsver-
hältnisse wird deutlich, dass der synthetische
HA morphologisch identisch zum Hydroxyla-
patit im Knochen ist. Weiterhin sind alle
Peaks in beiden Kurven zur Phase Hydro-
xylapatit zuzuordnen, d.h. der synthetische Hydroxylaptit ist phasenrein und es befinden sich
keine anderen Phasen wie z.B. β-TCP im Material.
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(a) TEM (b) HRTEM
Abbildung 2.12.: In der TEM-Aufnahme (a) wird die plättchenartige Morphologie des HAs deutlich.
In der HRTEM-Aufnahme (b) sind die Orientierungen der Netzebenen erkennbar d100 = 0.82 nm
d002 = 0.34 nm.
In Abb. 2.12(a) ist eine TEM-Aufnahme des synthetischen HAs dargestellt. Die Morphologie
des synthetischen Hydroxylapatits ist gekennzeichnet durch plättchenförmige Partikel im Na-
nometerbereich. Die Plättchen weisen 50 nm in der Länge, 20 nm in der Breite und 3− 4 nm
in der Dicke auf. Die Dicke der Plättchen ist in der Abbildung als dunkle, nadelförmige Struk-
tur zu erkennen. Das ist dann der Fall, wenn die HA-Plättchen parallel zum einfallenden
Elektronenstrahl orientiert sind. Im Vergleich zu humanem Hydroxylapatit wird eine hohe
morphologische Ähnlichkeit deutlich, vgl. Abb. 2.3. Denn humanes HA besitzt ebenfalls eine
plättchenförmige Morphologie. Die Größe der Plättchen ist mit der Größe des synthetischen
HAs identisch, [113].
Abbildung 2.14.: Kristallstruktur des Hydroxyla-
patits entlang der c-Achse, aus [114]
In Abb. 2.12(b) (HRTEM) ist die Kris-
tallstruktur des HAs dargestellt. Die Länge
des Plättchens ist entlang der c-Achse der
Einheitszelle ausgerichtet (d002 = 0.34 nm)
und die Dicke in Richtung der a-Achse
(d100 = 0.82 nm), [5, 6, 113]. Die HA-
Plättchen sind monokristallin und weisen
auf ihrer Oberfläche eine dünne amorphe
Schicht von 0.25 nm auf, [113]. Die Einheits-
zelle vom HA ist in Abb. 2.14 gezeigt. Sie
besitzt eine hexagonale Symmetrie (Raum-




Im vorliegendem Kapitel werden die verwendeten Methoden, Geräte und die damit verbunde-
nen Parameter angeführt. Es soll einen kurzen Überblick geben, um die daraus resultierenden
Ergebnisse einordnen zu können.
3.1. Stereo-Rasterelektronenmikroskopie (3D-REM)
Rasterelektronenmikroskopische (REM) Aufnahmen besitzen eine dreidimensionale Erschei-
nung, die z.B. durch den sog. Kanteneffekt bewirkt wird. Dennoch gibt es innerhalb eines
REM-Bildes keine Tiefeninformationen über die gemessene Oberfläche. Vielmehr ist es eine In-
tensitätsverteilung von Sekundärelektronen (SE) oder Rückstreuelektronen (BSE), [115,116].
Es besteht aber die Möglichkeit durch zwei gegeneinander verkippte Bilder ein und derselben
Fläche, die dritte Dimension zu errechnen. Dazu werden zwei Bilder der Probe aufgenommen,
die gegen eine Achse, im vorliegenden Fall die x-Achse, um denWinkel ∆ϕ euzentrisch verkippt
sind. P (xP , yP , zP ) sei ein Punkt der Oberfläche, den es zu bestimmen gilt. P ′(xP ′ , yP ′ , zP ′)
ist die Projektion in die Referenzebene, Abb. 3.1(a). Die Länge d ist der Arbeitsabstand des
Mikroskops. ϕP ist der Winkel zwischen kürzester Entfernung von der Kippachse (x-Achse) zu
P und der Projektion in die Referenzebene der kürzesten Entfernung zu P. Bei euzentrischer
Kippung um ±∆ϕP , Abb. 3.1(b), unterliegt die Projektion P ′ einer Paralaxe ∆yP ′ . Es ergibt
sich daher für die Koordinaten eines jeden Bildpunktes, mit den Indizes 1 und 2 für das erste
bzw. das zweite Bild, [116]:
xP =




z (cos ∆ϕP (yP ′1 + yP ′2) + sin ∆ϕP (dP1 − dP2))− (yP ′1/dP1 + yP ′2/dP2)
∆yP ′ sin ∆ϕP − (dP1 + dP1) cos ∆ϕP (3.2)
zP =
∆yP ′ cos ∆ϕP + y1y2(1/dP1 + 1/dP2) sin ∆ϕP
(1 + yP ′1yP ′1/dP1/dP2) sin(2∆ϕP ) + (yP ′1/dP1 − yP ′2/dP2) cos(2∆ϕP ) (3.3)
Die Bestimmung der Koordinaten wird in der Regel von einer Software übernommen. In die-
ser Arbeit wurden dreidimensionale Rekonstruktionen (dreidimensionales Oberflächenmodell,
DOM) aus Stereo-Tripletts mit Winkeln ϕ = −5◦, 0◦,+5◦ mit der Software MeX 5.1 der Fa.
Alicona angefertigt. Bei der Rechnung mit drei Bildern (Stereo-Triplets) wird eine Mittelung
über die drei möglichen Stereo-Paare durchgeführt, [116]. Anhand der berechneten Koordina-
ten ist es möglich, Parameter wie z.B. die Rauheit der Oberfläche zu bestimmen, Abschnitt
3.2.
23





















(b) Kippung um den Winkel ∆ϕ und die daraus re-
sultierende Verschiebung des Punktes P in der Pro-
jektion ∆yP ′
Abbildung 3.1.: Die fehlende z-Komponente in REM-Aufnahmen kann mit Hilfe von Kippbildern
errechnet werden. Die Projektion P ′ eines Punktes P der Oberfläche in die Bildebene (a) verschiebt
sich bei euzentrischer Kippung um eine Achse (hier: x-Achse) um ∆yP ′ , (b). Aus diesen Informationen
ist Höhen- oder Tiefeninformation berechenbar. In Anlehnung an [116].
3.2. Bestimmung der Rauheit
Die Gestalt einer Oberfläche ist allgemein charakterisiert durch die Form, Rauheit und Wellig-
keit (nach DIN 4760:1982). Bei Implantaten wird die Form durch die Gewindegeometrie und
durch die makroskopischen Abmessungen ansich bestimmt. Die Welligkeit wird ebenfalls durch
die Gewindegeometrie aber auch durch die meist runde Form dentaler Implantate bestimmt.
Zur Messung der Rauheit von Implantatoberflächen werden häufig Laser Scanning Profilome-
try (LSP) [37,47,117], Tastschnittverfahren [42] oder Rasterkraftmikroskopie [71], verwendet.
Eine Alternative ist mit Stereo-REM gegeben. Dazu werden drei REM-Bilder (SE-Detektion)
mit verschiedenen Kippwinkeln aufgenommen und das dreidimensionale Oberflächenmodell
(DOM) wird dann nach 3.1 berechnet.
Um die Rauheit aus einem gemessenen Oberflächenmodell zu bestimmen, muss die Wellig-
keit eliminiert werden, Abb. 3.2. Dazu wird das Profil fouriertransformiert und die langwel-
ligen Anteile werden rausgefiltert (Hochpassfilter). Die maximale Wellenlänge wird als Cut-
Off-Wellenlänge λc bezeichnet. In dieser Arbeit wurde mit λc = 500 µm gearbeitet, [9, 118].
Zusätzlich wurde die Vergrößerung (Geräteparameter 1000x) so eingestellt, dass die Antei-
le der Gewindegeometrie eliminiert worden sind. Es ergab sich dann eine Messfläche von
160× 160 µm2.
In der Literatur wird zur Bestimmung der Rauheit der Implantatoberflächen (Abschnitt
2.3.2) häufig der Wert der mittleren Rauheit verwendet. Das ist die mittlere Abweichung von
einer mittleren Höhe z¯, Abb.3.2. Findet die Mittelung in einer Dimension statt, wird der Wert
als ra bezeichnet; über zwei Dimensionen gemittelt, sa (area analysis). Damit ergibt sich für
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z¯ z(xi, yi)− z¯
ohne Hochpassfilter
mit Hochpassfilter
Abbildung 3.2.: Beispiel eines Profils aus einem dreidimensionalen Oberflächenmodell. Um den
Parameter Rauheit zu bestimmen, muss die Welligkeit (oben) eines Profils über Hochpassfilterung
eliminiert werden (unten). Die mittlere Rauheit rA bzw. sa ist die mittlere Abweichung von einer
mittleren Höhe z¯.

















In Gl. 3.4 sind keine Informationen über die Frequenzen im Profil enthalten. Daher können
zwei unterschiedliche Profile zu ein und derselben mittleren Rauheit führen. Dennoch wird
gerade die mittlere Rauheit in der Literatur häufig verwendet.
3.3. Gasadsorption
Die Bestimmung der BET-Oberfläche (Brunauer-Emmett-Teller) von Proben wurde mittels
N2-Adsorption durchgeführt (ASAP 2010, Micromeritics
R© ). Zur Messung der Schichten wur-
de ein Metallstab unter Einhaltung der in Kap. 5 beschriebenen Parameter beschichtet. An-
schließend wurde die Schicht mechanisch entfernt. Von dem entstandenen Pulver wurde dann
die BET-Oberfläche bestimmt.
3.4. Ultramikrotomie
Für Transmissionselektronenmikroskopische Messungen wurden Ultradünnschnitte der Schicht
auf Titan-, oder Alufolie angefertigt. Dazu wurde die beschichtete Folie in Epoxidharz ein-
gebettet. Epoxid (Araldit R©M, Fluka) und Härter (Araldit R©M Härter 964, Fluka) wur-
den im Verhältnis 1 : 1 zusammengegeben und nach Zugabe von 8 Tropfen Beschleuniger
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(Araldit R©M accelerator, Fluka) 4 h gerührt (U = 100 min−1). Nach Einbettung der Proben
wurden diese bei ca. 60 ◦C für 2 Tage ausgehärtet. Die Ultradünnschnitte wurden dann mit
dem Ultramikrotom Leica UC6 mit einem Diamantmesser (Messerwinkel 45◦, Diatome) ange-
fertigt und auf Cu-Grids mit Kohle-Loch-Film gebracht. Die Dicke der Schnitte betrug etwa
40 nm.
3.5. Elektronenmikroskopie
Zur Materialcharakterisierung wurde die Elektronenmikroskopie verwendet. Es wurden Struk-
turaufklärung und Elementzusammensetzungen durchgeführt bzw. bestimmt.
(Scanning) Transmission Electron Microscopy (S)TEM
Transmissionselektronenmikroskopische Aufnahmen wurden mit einem energiegefiltertem Mi-
kroskop (Omegafilter) angefertigt (EM 912, Fa. Zeiss, Germany). Zum einen wurden dazu
Kupfer-Netze (Cu-Grids) mit Kohle-Loch-Film nach Kap. 5 so besprüht, dass sich keine
komplett das Grid bedeckende Schicht ausbildete. Zum anderen wurden Ultradünnschnitte
angefertigt. Alle Bilder wurden mit einer Beschleunigungsspannung von U = 100 kV aufge-
nommen.
Zusätzlich wurden im Raster-Modus Dunkelfeldaufnahmen (STEM-ADF: annular dark field)
angefertigt. Bei dieser Methode wird die Probe punktförmig abgerastert und die Intensität
der gestreuten Elektronen gemessen. Dadurch wird der Kontrast durch den Beugungskon-
trast bestimmt. Außerdem wurden Bilder mit Hilfe der Sekundärelektronen, wie im REM
aufgenommen (STEM-SE).
Electron Energy Loss Spectroscopy (EELS)
Elementspezifische Abbildungen wurden am TEM (EM 912, Zeiss, Germany) mittels Image-
EELS (EELS: Electron Energy Loss Spectroscopy) durchgeführt. Zur Extrapolation und
zum Abzug des Untergrunds wurde die Drei-Fenster-Methode mit einer Fensterbreite von
∆E = 15 eV verwendet. Dazu wurden jeweils zwei Abbildungen vor der gemessenen Absorp-
tionskante aufgenommen und ein Bild an der Kante. Der Untergrund wurde in diesem Bereich
mit einem exponentiellem Abfall (A · exp(−B ·E)) gefittet, auf den weiteren Verlauf nach der
Kante extrapoliert und von der Abbildung bei der spezifischen Kante ESi = 110 eV bzw.
ECa = 346 eV abgezogen, Abb. 3.3.
High Resolution Electron Microscopy (HRTEM)
Hochauflösende TEM-Aufnahmen (HRTEM) wurden am Leibniz-Institut für Katalyse e.V.
(LIKAT) angefertigt (JEM-ARM 200F, JEOL, Japan). Es wurden ebenfalls Cu-Grids mit
Kohle-Loch-Film verwendet. Die Schicht wurde ebenfalls auf das Cu-Grid gesprüht. Die Be-
schleunigungsspannung betrug 200 kV.
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Abbildung 3.3.: Die Drei-Fenster-Methode beim EELS. Der Untergrund wurde mit A · exp(−B ·E)
gefittet.
3.6. Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS)
Die Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS: X-Ray Photoelectron Spectroscopy) ist ein
zerstörungsfreies Verfahren zur Elementanalyse von Oberflächen. Die Informationstiefe bei
dieser Messung ist auf wenige Nanometer begrenzt (max. 10 nm). Darüberhinaus können die
Bindungszustände auf der gemessenen Oberfläche bestimmt werden, [119].
In dieser Arbeit wurden Titanfolien mit dem ESCALAB 220 iXL am Leibniz-Institut für
Katalyse e.V. (LIKAT) gemessen, bei einer Anregungsenergie von E = 1486.6 eV (AlKα).
Es wurde der Kohlenstoffgehalt (C 1s) auf der Titandioxidoberfläche vor und nach einer
Sauerstoffplasmabehandlung bestimmt, siehe Kap. 5. Die Messgenauigkeit wurde mit 10 %
abgeschätzt.
3.7. Knochen-Implantat-Kontakt (BIC)
Der Wert des Knochen-Implantat-Kontaktes (BIC) ist ein Maß für die Knochenapposition
an der Oberfläche eines Implantates. Er ist ein in der Literatur häufig verwendeter Wert zur
Bewertung der Osseointegration. Darüber hinaus gibt es weitere Werte, die als Maß heran-
gezogen werden können. Das ist zum einen das Ausdrehmoment (Removal Torque Test), das
aufgewendet werden muss, um ein Implantat herauszudrehen [43, 44, 6567]. Zum anderen
gibt es den Pull- oder Push-Out-Test. Bei dieser Methode wird die Kraft gemessen, um das
Implantat aus dem Knochen-Implantatverbund zu lösen, [27, 42, 46, 120122]. Der Nachteil
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beider Messverfahren ist, dass die Präparate nicht zerstörungsfrei gemessen werden können
und eine histologische Bewertung deshalb nicht möglich ist.
Der BIC wurde anhand histologischer, lichtmikroskopischer Bilder gemessen. Histologische
Dünnschliffpräparate wurden nach der Methode von Donath angefertigt, [123]. Von der Im-
plantatgrenze wurden Bilder angefertigt und zusammengesetzt. Die Vergrößerung der ein-
zelnen Bilder wurde so gewählt (Orignialvergrößerung 50fach), dass eine Unterscheidung zwi-
schen direktem Knochenkontakt zur Implantatoberfläche und bindegewebigen Zwischenschich-
ten erfolgen konnte. Aus dieser Vergrößerung resultierte eine Pixelgröße von 1.3 µm, siehe
Abb. 3.4(a). Der obere Bereich des Implantats (Abdeckschraube, ausgeblendeter Bereich in
(a)) trug nicht zur Messung bei. Der BIC ergab sich dann aus dem Verhältnis aus Länge di-




Umfang Implantat im Bild
(3.6)
Die in Abs. 8.3 angegebenen Werte sind Mittelwerte aus n=6 BIC-Werten einzelner Implanta-
te. Eine Varianzanalyse wurde mittels One-way-ANOVA (Origin 5.0, Microcal Software Inc.)
durchgeführt.
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(a) Umfang Implantat
(b) Direkter Kontakt zwischen Knochen und Implantat
Abbildung 3.4.: Der Knochen Implantat-Kontakt (bone to implant contact, BIC) ist das Verhält-





Im Rahmen dieser Arbeit wurden vier verschiedene Implantatsysteme verwendet, die sich
in Geometrie, Rauheit und in der chemischen Zusammensetzung der Oberfläche unterschie-
den. Unbeschichtet und beschichtet wurden diese Implantate in vivo getestet. Der Parameter
Rauheit wurde durch die Wahl des Systems tiologic R© mit unterschiedlicher Oberfläche (sand-
gestrahlt und maschiniert) untersucht. Die weiteren zwei Systeme repräsentieren zwei typische
Implantatoberflächen mit unterschiedlicher Geometrie. Im folgenden Kapitel werden die Im-
plantatsysteme hinsichtlich Rauheit, chemischer Zusammensetzung und Oberflächenenergie
charakterisiert.
• BEGO Semados R© -S (Bego Implant Systems GmbH & Co. KG)
• ixx2 R© (m&k GmbH)
• tiologic R© sandgestrahlt (Dentaurum Implants GmbH)
• tiologic R© maschiniert (Dentaurum Implants GmbH)
4.1. Experimentelle Vorgehensweise
Zur Charakterisierung der Implantatoberflächen wurden die zu untersuchenden Implantate
direkt nach Entnahme aus der Verpackung auf ein Kohle-Tab präpariert. Mittels REM und
Stereo-REM wurden Topografie und Rauheit nach Gl. 3.4 bestimmt. Die chemische Zusam-
mensetzung der Implantatoberflächen wurde mittels EDX durchgeführt. Dazu wurden an drei
verschiedenen Stellen Spektren aufgenommen mit jeweils einer Messfläche der Größe von ca.
0.9 mm2. Die Beschleunigungsspannung betrug E0 = 10 keV. Mit der Dichte von TiO2 mit
% = 4.3 g/cm3 und der Anregungsenergie für Ti von Ec = 4.5 keV kann die Eindringtiefe des






) ≈ 500 nm (4.1)
Somit gibt diese Messung Informationen aus einem Bereich bis 500 nm innerhalb der Pro-
be. Dieser Bereich wird nachfolgend als Oberfläche bezeichnet. Da die Partikelgröße beim
Sandstrahlen einige Mikrometer beträgt, ist der Begriff Oberfläche in diesem Zusammenhang
gerechtfertigt. Die chemische Zusammensetzung wurde anschließend im Wechselwirkungsge-
biet quantitativ bestimmt. Folglich sind die quantitativen Angaben immer bezogen auf das
Wechselwirkungsvolumen.
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Abbildung 4.1.: Die Gewindegeometrie des Implantats Bego Semados R© im Stereo-REM (A) und die
Rauheit der Oberfläche in (B)
4.2. Semados R© -S
Dieses Implantatsystem besteht aus Rein-Titan (Grad 4). Die raue Oberfläche wurde durch
Sandstrahlen produziert (Angaben laut Hersteller).
4.2.1. Topografie der Oberfläche
Die Gewindegeometrie ist in Abb. 4.1 A im DOM dargestellt. Sie ist hauptsächlich durch
ein Feingewinde gekennzeichnet. Die Oberfläche bei höherer Vergrößerung ist in (B) gezeigt.
Charakteristisch ist die hügelartige Topografie bei sandgestrahlten Oberflächen. Damit ergibt
sich eine mittlere Rauheit von sa = 1.3± 0.1 µm, Tab. 4.1.
4.2.2. Zusammensetzung der Oberfläche
Wie im Abs. 2.3.2 beschrieben, bleiben beim Sandstrahlen mit Al2O3 Partikel als inkorpo-
rierter Rückstand auf der Oberfläche zurück. In Abb. 4.2 ist die Elementverteilung auf der
Oberfläche anhand eines EDX-Mappings gezeigt. Die Partikel-Verteilung wird anhand des
Al-Kα-Signals (C) sichtbar. Zur Kontrolle ist das Ti-Kα-Signal in (B) dargestellt. Deutlich
sind Partikel in der Größenordnung mehrerer Mikrometer erkennbar. Dies führt zu einer Al-
Konzentration von 16 at % auf der Implantatoberfläche, Tab. 4.1.
Abbildung 4.2.: Elementverteilung einer sandgestrahlten Implantatoberfläche. Bego Semados R©
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Abbildung 4.3.: Die Gewindegeometrie des Implantats ixx2 R© im Stereo-REM (A) und die Rauheit
der Oberfläche in (B)
4.3. ixx2 R©
Das Implantatsystem ixx2 R© besteht aus Rein-Titan (Grad 4). Die Oberfläche ist sandgestrahlt
und anschließend geätzt (Angaben laut Hersteller).
4.3.1. Topografie der Oberfläche
Das Gewinde besteht aus drei Teilen, einem Extensionsgewinde zur Kompensation von Abwei-
chungen der Kavität, einem Kompensationsgewinde zur Verdichtung der Spongiosa und einem
Schneidgewinde zur Präparation des Gewindes in der Kavität (Angaben laut Hersteller). Das
Schneidgewinde ist in Abb. 4.3 (A) durch Stereo-REM abgebildet. Die Implantatoberfläche
im Mikrometerbereich ist in (B) dargestellt. Charakteristisch sind die langwelligeren Vertie-
fungen (im Vergleich zum vorherigen Implantat) durch den Ätzprozess. Dadurch ergibt sich
eine Rauheit von sa = 1.5± 0.1 µm, Tab. 4.1.
4.3.2. Zusammensetzung der Oberfläche
Die lokale Al-Verteilung auf der Oberfläche ist in Abb. 4.4 (C) dargestellt. Es sind wenige
Partikelreste vom Sandstrahlen vorhanden. Sie führen zu einer Al-Konzentration von 1 %,
Tab. 4.1. Dieser Wert wird durch den Ätzprozess im Anschluss an das Sandstrahlen erreicht.
Abbildung 4.4.: Elementverteilung einer sandgestrahlten und geätzten Implantatoberfläche, ixx R©
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Abbildung 4.5.: Topographie im Stereo-REM tiologic R© sandgestrahlt
4.4. tiologic R© sandgestrahlt
Das Implantatsystem tiologic R© besitzt eine zweiteilige Gewindegeometrie. Ein krestales Fein-
gewinde, das auf die Knochendichte der Kortikalis abgestimmt ist und das progressive Grob-
gewinde, das auf die Knochendichte der Spongiosa abgestimmt ist.
4.4.1. Topografie der Oberfläche
Es wurden zwei verschiedene Oberflächen dieses Implantattyps im weiteren Verlauf der Arbeit
verwendet, sandgestrahlt und maschiniert. Die Gewindegeometrie war bei beiden gleich. In
Abb. 4.5 (A) ist das DOM des Grobgewindes gezeigt. In (B) ist die sandgestrahlte Oberfläche
dargestellt. Auch hier besitzt sie eine ähnliche Struktur wie zuvor das Semados R© Implantat,
hügelartig und mit Partikelrückständen. Nur die Rauheit ist mit sa = 3.8± 0.5 µm höher als
die vom Semados R© -Implantat.
4.4.2. Zusammensetzung der Oberfläche
Durch die Sandstrahlprozedur bleiben auch auf der tiologic R© -Oberfläche Aluminiumpartikel
als Rückstand, Abb. 4.6. Die Partikel sind über die gesamte Oberfläche verteilt. Im Vergleich
zur Semados R© -Oberfläche sind die Partikelreste ähnlich. Insgesamt ergibt die EDX-Analyse
Abbildung 4.6.: Elementverteilung der sandgestrahlten Implantatoberfläche tiologic R©
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Abbildung 4.7.: Rauheit Stereo-REM tiologic R© maschiniert
eine Al-Konzentration von ca. 14 %, siehe Tab. 4.1.
4.5. tiologic R©maschiniert
Das maschinierte Implantat tiologic R© ist geometrisch das gleiche wie das sandgestrahlte Im-
plantat. Die Gewindeform des Implantats wird durch einen Drehprozess realisiert. Der an-
schließende Sandstrahlprozess wurde bei diesem Implantatsystem weggelassen.
4.5.1. Topografie der Oberfläche
Die maschinierte Oberfläche ist in Abb. 4.7 gezeigt. Durch den Herstellungsprozess des Dre-
hens ist die typische Rillenstruktur vorhanden. Das ergibt eine Rauheit von sa = 0.7± 0.2 µm.
4.5.2. Zusammensetzung der Oberfläche
Die chemische Zusammensetzung der Oberfläche ist Titandioxid, siehe Tab. 4.1. Wenngleich
die Werte für TiO2 nichtstöchiometrisch sind. Das liegt an der geringen Schichtdicke der
TiO2-Passivschicht.
Tabelle 4.1.: Zusammensetzung und Rauheit der Implantatoberflächen
Implantat C / at.% O / at.% Al / at.% Ti / at.% sa / µm
Semados R© 6± 1 42± 4 16± 2 36± 6 1.3± 0.1
ixx2 R© 12± 3 30± 2 1± 1 58± 4 1.5± 0.1
tiologic R© sandgestrahlt 13± 2 31± 2 14± 2 43± 1 3.8± 0.5
tiologic R© maschiniert 6± 1 24± 2 - 65± 2 0.7± 0.2

5. Beschichtungsprozess NanoBone R©
In diesem Kapitel wird der Beschichtungsprozess beschrieben und die damit verbundenen
Parameter definiert. Aus Voruntersuchungen ergaben sich bestimmte Wertebereiche einzelner
Paramter. Eine Korrelation der Parameter zu Eigenschaften der Schicht wird in Kap. 6 her-
gestellt. Die gesamte Prozedur besteht aus mehreren Teilprozessen, die im Folgenden einzeln
erläutert werden, siehe Abb. 5.1. Vor der eigentlichen Beschichtung erfolgte eine Vorbehand-
lung der Implantatoberfläche mit Sauerstoffplasma. Dadurch werden die Oberflächen von koh-
lenstoffhaltigen Kontaminationen befreit. Danach erfolgt der eigentliche Beschichtungsprozess
via Spin-Spray-Coating. Dies ist der strukturgebende Teil des Prozesses. Im Anschluss daran
wird eine Nachbehandlung mit Sauerstoffplasma durchgeführt.
5.1. Beschichtungsanlage
Die Beschichtungsanlage besteht grundlegend aus einer Plasmaeinheit, Beschichtungseinheit
und Steuereinheit. Die Plasma- und Beschichtungseinheiten befinden sich in einer Laminar-
Flow-Box (HERAsafe R© HSP12, Klasse 2, Heraeus R© ) um kontrollierte Reinraumbedingungen
zu realisieren. Kurz hinter der Frontscheibe wird kontaminierte Luft angesaugt, gefiltert (H
14, DIN 24 184) und von oben als laminare Strömung in den Versuchsraum gegeben. Die
Plasmaeinheit besteht aus einem atmosphärischen Plasmajet (Plasma Beam, Diener electronic
GmbH + Co. KG). Dadurch ist unter Normaldruck eine Oberflächenbehandlung möglich. Als
Prozessgas wird reiner Sauerstoff verwendet und als Kühlgas ölfreie und trockene Druckluft
eines Dentalkompressors (FIAC Carat 106/E). Die Beschichtungseinheit besteht aus einer
Zweistoffdüse (Fa. Düsen Schlick), die die Beschichtungsdispersion, pneumatisch gesteuert,
auf das Implantat sprüht. Das Implantat selbst wird in einem Implantathalter aus Edelstahl
eingespannt, der per Linearachse die einzelnen Orte anfahren kann, siehe Anhang Abb. A.1.














Abbildung 5.1.: Flussschema des Beschichtungsprozesses
37
38 KAPITEL 5. BESCHICHTUNGSPROZESS NANOBONE R©
(a) Das O2-Plasma wird als sog. Plasmajet auf
die Implantatoberfläche (hier: tiologicR© , Dentau-




(b) Die Sauerstoffionen im O2-Plasma reagieren mit
den Kohlenstoffverbindungen (Öle, Fette) auf der
Oberfläche zu Kohlenstoffdioxid bzw. Kohlenstoff-
monoxid.
Abbildung 5.2.: Reinigungsprozess der Implantatoberfläche durch Sauerstoffplasma
5.2. Vorbehandlung durch O
2
-Plasma
Alle Implantatoberflächen weisen, sofern sie sich an Luft befinden, eine Kontamination mit
organischen Verbindungen (z.B. Fett-, Ölmoleküle) auf. Dieser Prozess erfolgt auch in der Ste-
rilverpackung. Dadurch haben fast alle Implantatoberflächen hydrophobe Eigenschaften, siehe
Abschnitt 2.3.3. Die Benetzbarkeit der Implantatoberflächen muss, hinsichtlich einer homo-
genen Schichtdicke, hoch sein. Deshalb wurde vor dem eigentlichen Beschichtungsprozess eine
Plasmabehandlung mittels atmosphärischen Sauerstoffplasmas (PlasmaBeam, Diener electro-
nic GmbH + Co. KG) durchgeführt. Ein Hochspannungsgenerator erzeugt eine Spannung von
U = 10 kV. Innerhalb des sog. Plasmaerzeugers wird zwischen zwei Elektroden eine Ent-
ladungszone aufgebaut. Durch einen ölfreien und trockenen Luftstrom (FIAC Carat 106/E,
gleichzeitig Kühlgas) wird das Plasma aus dem Plasmaerzeuger heraustransportiert. Eine Dü-
se fokussiert den Gasstrom (Plasmajet) auf die zu behandelnde Oberfläche. Der Plasmajet hat
eine Breite von etwa 5 mm. Die verwendeten Implantate besitzen aber eine Länge von mehr
als 5 mm. Deshalb werden alle Implantate rotierend durch das O2-Plasma gefahren. Sinn-
volle Gesamtbehandlungszeiten sind tPl = 10− 30 s. Der Abstand zur Plasmadüse beträgt
3− 10 mm. In Abb. 5.2(a) ist der Prozess der Plasmaaktivierung an einem Titanimplantat
dargestellt. Links im Bild ist das Implantat, rechts im Bild ist die Plasmadüse zu erkennen, die
den Gasstrom auf die Implantatoberfläche fokussiert. Alle verwendeten Implantatoberflächen
wurden nach folgender Prozedur mit O2-Plasma gereinigt, wenn es nicht anders angegeben
ist.
5.2.1. Reinigung der Implantatoberfläche
In Abb. 5.2(b) sind die ablaufenden Prozesse bei der Plasmabehandlung der Oberfläche sche-
matisch dargestellt. Das Plasma beinhaltet reaktive Sauerstoffionen, die die organischen Mo-
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(a) XPS-Messung des Kohlenstoffgehalts der TiO2-
Oberfläche vor und nach der Plasmabehandlung
























(b) Temperatur der Implantatoberfläche nach der
Plasmabehandlung
Abbildung 5.3.: Durch das Plasma wird der Kohlenstoffgehalt auf der Oberfläche reduziert und steigt
innerhalb weniger Tage bis auf 30 % an (a). Die O
2
-Plasmabehandlung führt zu einer Temperatur von
100-140 ◦C, je nach Abstand Implantat-Düse (b). Parameter: Plasma tPl = 20 s
leküle auftrennen. Die kohlenstoffhaltigen Verbindungen oxidieren zu CO2 oder CO. Der Koh-
lenstoffgehalt der Oberfläche wurde per XPS bestimmt, siehe Abs. 3.6. Die Plasmabehand-
lung erfolgte an einer Titanfolie (Titan Grade 4), die um ein Implantat präpariert war. Die
Bestimmung des Kohlenstoffgehalts erfolgte vor und 1.5 h, 20 h, 144 h nach der Plasmabe-
handlung, siehe Abb. 5.3(a). Nach 1.5 h beträgt der C-Gehalt ca. 14 % (Eindringtiefe etwa
10 nm). Dieser C-Gehalt ist eine obere Abschätzung, da zum einen die XPS-Messung nicht
in situ erfolgte und die Probe deshalb transportiert werden musste. Und zum anderen kann
unter den vorliegenden Bedingungen der C-Gehalt nicht weiter verringert werden, da durch
die Luftatmosphäre eine sofortige Kontamination eintritt. Der Wert steigt demzufolge mit der
Zeit wieder an und erreicht nach 6 Tagen fast 30 %.
5.2.2. Temperatur der Implantatoberfläche




Der Gasstrom vom Plasmajet hat eine Tem-
peratur von ca. 300 ◦C. Demzufolge gibt es
einen Wärmeübertrag auf die Implantatober-
fläche. Dieser Effekt wurde mit einer Infrarot-
Kamera dargestellt und gemessen. Dazu wurde
im Abstand von t = 5 s die Temperatur gemes-
sen, Abb. 5.4 Cursor. Man erkennt deutlich an-
hand der gelblichen Verfärbung die lokale Tem-
peraturerhöhung. Je nach Abstand der Plasma-
düse zum Implantat erreicht die Implantatober-
fläche 105 ◦C (d=10 mm) bis 140 ◦C (d=5 mm),
Abb. 5.3(b). Aufgrund des Luftstromes aus dem
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Abbildung 5.5.: EDX-Spektren der TiO
2
-Implantatoberfläche nach unterschiedlichen Zeiten O
2
-






Plasmajet (Kühlgas) und durch die laminare Strömung der LAF-Box kühlt die Implantato-
berfläche innerhalb einer Minute auf nahezu Zimmertemperatur ab. Ein weiterer Grund für
die schnelle Abkühlung ist, dass das Implantat nicht bis zur Mitte hin erhitzt worden ist. Die
graue Linie markiert die Temperatur unter welcher die Beschichtungsdispersion aufgetragen
wird (ab t ≈ 20 s). Die Temperatur hat einen Einfluss auf die Strukturbildung während des
Sol-Gel-Übergangs. Der Einfluss wird später untersucht, Abs. 6.2.
5.2.3. Titandioxid-Passivschicht
Es wurde in Abb. 5.3(a) gezeigt, dass der Kohlenstoffgehalt durch die Verwendung von O2-
Plasma reduziert wird. Die radikalen O2-Ionen im O2-Plasma bewirken allerdings, dass sich
die Schichtdicke der TiO2-Passivschicht erhöht. Es wurden maschinierte Titanimplantate wie
oben beschrieben behandelt und anschließend die Zusammensetzung der Oberfläche mittels
EDX-Analyse bestimmt. In Abb. 5.5 sind die EDX-Spektren vor und nach tPl=10 s bzw.
20 s. Man erkennt, dass sich das C-Signal als Schulter vom O-Signal mit der Zeit verringerte.
Gleichzeitig ist ein Anstieg des O-Signals zu verzeichnen, was auf die steigende Dicke der
TiO2-Passivschicht zurückzuführen ist. Die Topologie (z.B. Rauheit) dieser Schicht änder-
te sich allerdings nicht oder nur sehr wenig. Die dazugehörigen REM-Aufnahmen sind aus
Platzgründen im Anhang, Abb. A.2.
5.2.4. Benetzbarkeit
Die Benetzbarkeit von Oberflächen wird durch den Kontaktwinkel beschrieben. Der Kontakt-
winkel ist der Winkel, der sich zwischen dem Tropfen und der zu benetzenden Oberfläche
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(a) vor O2-Plasma (b) nach O2-Plasma
Abbildung 5.6.: Veränderung der Benetzbarkeit der Implantatoberfläche am Beispiel Semados R©
ausbildet. Er ist abhängig von der Oberflächenenergie des Substrats σS , der Grenzflächen-
energie zwischen der Flüssigkeit und der Oberfläche σFS sowie der Oberflächenspannung der





Diese Gleichung ist nur für plane, ebene Flächen definiert. Eine derartige Bestimmung wäre
im vorliegenden Fall nur bedingt sinnvoll, da die Implantate raue Oberflächen besitzen. Des-
halb wurde an dieser Stelle auf eine Kontaktwinkelmessung verzichtet und eine qualitative
Beschreibung vorgenommen. Die Benetzbarkeit der Titandioxidoberflächen wurde mit entio-
nisiertem Wasser durchgeführt. Die Implantatoberfläche wurde langsam, senkrecht von oben
an die Wasseroberfläche herangeführt. In Abb. 5.6(a) ist die Benetzung direkt nach Entnahme
aus der Sterilverpackung beispielhaft für das Semados R© -Implantat demonstriert. Deutlich ist
die Wölbung der Wasseroberfläche nach unten zu erkennen und es findet keine Benetzung der
Implantatoberfläche statt. Die Benetzung der Implantatoberfläche mit Wasser reicht nach der
Plasmabehandlung bis zur Markierung, (b). Es sei an dieser Stelle erwähnt, dass das Implan-
tat zuvor nicht tiefer in die Flüssigkeit eintauchte als es auf dem Bild zu erkennen ist. Die
Oberfläche ist demzufolge stark hydrophil.
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5.3. Herstellung der Beschichtungsdispersion
Die Beschichtungsdispersion besteht aus einem SiO2-Sol, nanokristallinem Hydroxylapatit




Die Ausgangssubstanz für das SiO2-Sol bildet Tetraethylorthosilikat (TEOS, Sigma Aldrich).
Die Hydrolyse erfolgt bei einem pH-Wert von 3.5− 3.8 (Katalysator: CH3COOH) und einem
molaren Verhältnis von TEOS : H2O : CH3COOH = 1 : 6.7 : 0.2. Dieser Prozess ist exotherm,
deshalb erreicht die Temperatur bei der Hydrolyse nach ca. 120 min ein Maximum von ca.
40 ◦C. Danach sinkt die Temperatur wieder, weil die Hydrolyse abgeschlossen ist, [125]. Nach
einer Zeit von t = 140 min wird das Sol auf ca. 8-10 ◦C heruntergekühlt. Da die Gelbildung
temperaturabhängig ist, d.h. die Gelbildungszeit nimmt mit zunehmender Temperatur zu,
wird so die Gelbildung minimiert. Dadurch ergibt sich ein definiertes Zeitfenster zur weiteren
Verarbeitung von ca. 40 min, [125]. Zu diesem Zeitpunkt haben die SiO2-Polyeder eine Größe
von etwa 0.45 nm, siehe Tab. 2.2.
5.3.2. Hydroxylapatit
Der Hydroxylapatit als eine Komponente der Beschichtungsdispersion (siehe 5.3) wurde über
eine nasschemische Fällungsreaktion aus Calciumchlorid (CaCl2), Natriumhydrogenphosphat
(Na2HPO4) hergestellt. Beide Ausgangsmaterialien wurden in deionisiertem Wasser aufge-
löst und mit einem molarem Verhältnis von Ca/P=1.67 zur Fällung gebracht. Der pH-Wert
der Fällung bei Raumtemperatur wurde mit Ammoniumhydroxid auf 7.8 eingestellt. Das
Fällungsprodukt, der HA-Schlicker, wurde anschließend dreimal mit deionisiertem Wasser ge-
spült, um die restlichen Ionen Na+, Cl und NH+4 zu entfernen. Durch weitere drei Spülungen
mit Ethanol wurde das Wasser gegen Ethanol ausgetauscht. Das Verfahren zur Herstellung des
HAs wurde im Rahmen der Promotion von Ulf Weber entwickelt und ist in [113] beschrieben.
5.3.3. Dispersion
Die einzelnen Komponenten der Beschichtungsdispersion werden wie folgt zusammengeführt.
Der ethanolhaltige HA-Schlicker wird suksessiv unter Einwirkung von Ultraschall mit Ethanol
auf ein Masseverhältnis HA/Ethanol = 0.5− 1.5 % eingestellt. Die Verwendung von Ultra-
schall bewirkt eine Homogenisierung des entstandenen Schlickers. Ein Masseverhältnis von
mehr als 2% führt zu sehr hohen Einzelschichtdicken und dadurch zu Trocknungsrissen, sie-
he [125]. Das hydrolysierte TEOS (SiO2-Sol) wird anschließend dem verdünnten HA-Schlicker
zugeführt. Der Feststoffgehalt FS dieser Dispersion ist die Summe aus Masse Siliziumdioxid
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mitmE als Masse des Ethanols undmKat als Masse des Katalysators. Der Feststoffgehalt liegt
dabei im Bereich FS = 0.5− 2 %. Da die Gelbildung des SiO2-Sols temperaturabhängig ist
und die Homogenisierung per Ultraschall einen Wärmeeintrag generiert, wird dieser Prozess
gekühlt.
5.4. Auftragen der Beschichtungsdispersion
Abbildung 5.7.: Per Spin-Spray-Coating, hier
schematisch, wird die Dispersion auf die Implanta-
toberfläche aufgetragen. Das Implantat rotiert da-
bei um seine Längsachse, hier senkrecht zur Pa-
pierebene.
Nach der Plasmabehandlung wird in einer
Kombination aus Spin- und Spray-Coating
die Beschichtungsdispersion mit der Zwei-
stoffdüse auf die Implantatoberfläche aufge-
tragen. Das Ziel ist, eine homogene Schicht-
dicke auf der Implantatoberfläche zu errei-
chen. Das zu beschichtende Implantat wird
in den Implantathalter so eingespannt, dass
eine Rotation um die Längsachse stattfindet.
Die Rotationsgeschwindigkeit beträgt wäh-
rend des Sprühprozesses U = 300 min−1.
Dieser Wert hat sich als sinnvoll erwiesen, da
bei höheren Rotationsgeschwindigkeiten die
aufgetragene Dispersion durch die erhöhten
Fliehkräfte vom Implantat entfernt wird. Die
Beschichtungszeit beträgt tB = 0.5 s und hängt von der Größe und Form der zu beschichten-
den Fläche ab, s. Kap. 6. Aus Vorversuchen wurde deutlich, dass durch die geringe Beschich-
tungszeit Trocknungsrisse vermieden werden können. Hier wird auch deutlich, warum kleinere
Rotationsgeschwindigkeiten nicht sinnvoll sind. Während des Sprühvorgangs (tB = 0.5 s) voll-
führt das Implantat bei U = 300 min−1 2.5 Umdrehungen. Um eine gleichmäßige Schichtdicke
zu erzielen, sollte dieser Wert nicht unterschritten werden.
Direkt nach dem Sprühvorgang findet der Trocknungsprozess statt. Dabei verdunstet das
Ethanol unter einem ölfreien und trockenem Luftstrom. Die SiO2-Primärteilchen im Sol treffen
im zeitlichen Mittel häufiger aufeinander und vernetzen sich. Es bildet sich ein nanoporöses
Netzwerk (SiO2-Matrix), in dem die HA-Kristallite eingebettet sind, siehe Kap. 7. Der Sol-
Gel-Übergang findet daher auf der Implantatoberfläche statt. Die Abfolge aus Beschichtung
und Trocknung läuft mehrmals hintereinander ab (Iteration n=6). So werden dünne Schichten
realisiert und Trocknungsrisse werden vermieden, [125]. Einen wesentlichen Einfluss auf die
Struktur der Schicht haben demzufolge die Parameter Beschichtungszeit tB und Iteration n.
5.5. Nachbehandlung durch O
2
-Plasma
Im Anschluss an den letzten Iterationsschritt beim Spin-Spray-Coating erfolgt eine Nachbe-
handlung mit O2-Plasma. Dazu wird das beschichtete Implantat wieder durch den Plasmajet
gefahren wie oben beschrieben. Die Behandlungszeit ist dabei tPl = 20 s. Das Ziel dieses
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Schrittes ist die Entfernung restlicher Ethylgruppen in der SiO2-Matrix, die in geringer An-
zahl vorkommen könnten. Der Kohlenstoffgehalt der Schicht wurde mittels Elementaranalyse
(CHNS-Analyse) bestimmt. Da die Schichtdicke im Mikrometerbereich ist, wäre eine Messung
mit XPS nicht sinnvoll.








In Tab. 5.1 sind die Kohlenstoffgehalte
vor und nach O2-Plasma. Die Unterschie-
de sind kaum messbar. Dass der Wert ohne
O2-Plasma so gering war, könnte daran lie-
gen, dass nicht viele Ethylgruppen nach der
Trocknung in der Schicht vorhanden sind.
Aber falls doch, könnten sie durch Hydrolyse
wegen der Luftfeuchtigkeit und CO2 als Ka-
talysator wieder entfernt worden sein. Den-
noch wird dieser Schritt am Ende des Be-
schichtungsvorganges eingeführt. Zum einen aus Sicherheitsgründen, um die restliche Koh-
lenstoffverbindungen zu entfernen, die trotzdem (wegen wechselnder Umgebungsbedingungen
wie Luftfeuchtigkeit, Temperatur usw.) noch im Material verblieben sind, [126]. Zum anderen
wird durch das Plasma die Oberfläche sterilisiert. Wenngleich dieser Prozess eine Sterilisation
nach Medizinproduktegesetz (MPG) nicht ersetzt.
5.6. Festlegung der Beschichtungsparameter
In den vorangegangenen Abschnitten wurden die Teilprozesse mit ihren Parametern beschrie-
ben und untersucht. An dieser Stelle werden die Parameter zusammengefasst und es erfolgt
vorab eine Festlegung so wie sie im weiteren Verlauf der Arbeit verwendet wurden. Warum und
welche Korrelationen zwischen einzelnen Parametern und den Schichteigenschaften bestehen,
wird im folgenden Kapitel beschrieben. Wenn nicht anders angegeben, wurden die folgen-
den Einstellungen verwendet. Die Werte sind in Tab. 5.2 zusammengefasst. Im Teilprozess
O2-Plasma-Vorbehandlung sind die Parameter Behandlungszeit tPl und Abstand Implantat-
Plasma d beschrieben worden. Sinnvolle Werte tPl sind 10− 30 s. Größere Zeiten sind hin-
sichtlich Benetzung nicht notwendig und bei kleineren Zeiten ist die Zeit pro Fläche zu gering,
um eine vollständige Aktivierung zu erzielen. Die Zeit wurde auf tPl = 20 s festgelegt. Der
Abstand zwischen Plasmadüse und Implantatoberfläche wurde auf d = 8 mm gesetzt. Bei
diesen Einstellungen wächst die TiO2-Schichtdicke noch nicht so, dass sich die Rauheit der
Implantatoberfläche verändert.
Die Zusammensetzung der Beschichtungsdispersion wird durch die Parameter Feststoffge-
halt FS und durch das Masseverhältnis des Feststoffes charakterisiert. Im Verlauf der Arbeit
wurde der Feststoffgehalt im Bereich von 0.5− 2 wt % untersucht. Bei Feststoffgehalten über
2 wt % war der Materialauftrag pro Iterationsschritt zu hoch, so dass Trocknungsrisse in der
Schicht entstanden. Unterhalb von 0.5 wt % ist die Schichtdicke sehr gering, siehe Kap. 6.
Wenn nicht anders gekennzeichnet, wurde ein Feststoffgehalt von FS = 1.3 wt % verwendet.
Die Zusammensetzung des Feststoffs betrug dabei 24 : 76 (Masseverhältnis SiO2 zu HA). Das
Auftragen der Beschichtungsdispersion selbst wird durch die Parameter Beschichtungszeit tB,
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Tabelle 5.2.: Die Parameter während des Beschichtungsprozesses. Es hat sich gezeigt, dass nur ge-
wisse Einstellungen sinnvolle Ergebnisse erzielen. Die Zusammenhänge der Parameter auf die Schich-
teigenschaften und die Begründungen für die Festlegungen werden im Kap. 6 beschrieben.
Teilprozess Parameter sinnvolle Werte Festlegung
O2-Plasmavorbehandlung Zeit tPl 10− 30 s 20 s
Abstand O2-Plasma d 3− 10 mm 8 mm
Beschichtungsdispersion Feststoffgehalt FS 0.5− 2 wt % 1.3 wt %
SiO2/HA-Masseverhältnis 20 : 80− 40 : 60 24 : 76
Beschichtung Beschichtungszeit tB 0.5− 2 s 0.5 s
Iterationen n 1− 20 6
Trocknungszeit tTr 5− 20 s 20 s
Rotationsgeschwindigkeit U 60− 3000 min−1 300 min−1
O2-Plasmanachbehandlung O2-Plasma tPl 10− 30 s 20 s
Abstand O2-Plasma d 3− 10 mm 8 mm
Iteration n, Trocknungszeit tTr und Rotationsgeschwindigkeit des Implantats U beschrieben.
Die Beschichtungszeit bestimmt genauso wie FS die Menge des Materials und demzufolge hat
sie einen Einfluss auf die Schichtdicke und Morphologie (Rauheit), Kap. 6. Bei tB > 2 s kam es
ebenfalls zur Ausbildung von Trocknungsrissen in der Schicht, [125]. Die Beschichtungszeit und
die Anzahl der Iterationen wurde auf tB = 0.5 s und n = 6 festgelegt. Höhere Werte führten
zu größeren Schichtdicken bzw. Trocknungsrissen. Eine Korrelation zur Schichtstruktur wird
im folgenden Kapitel untersucht. Die Rotationsgeschwindigkeit U wurde auf U = 300 min−1
gesetzt. Bei dieser Rotationsgeschwindigkeit vollführt das Implantat 2.5 Umdrehungen im
Sprühnebel bei tB = 0.5 s. Es ist ein Kompromiss aus vollständiger Benetzung der Implanta-
toberfläche durch die Beschichtungsdispersion und Materialverlust durch Fliehkräfte bei hoher
Rotationsgeschwindigkeit. Die Trocknungszeit tTr wurde aus prozesstechnischen Gründen auf
tTr = 20 s gesetzt.
Der letzte Teilschritt im Beschichtungsprozess, die O2-Plasmanachbehandlung, wurde wie




Der Beschichtungsprozess wurde im vorangegangenen Kapitel beschrieben. Im folgenden Kapi-
tel werden die Eigenschaften der Schicht innerhalb der Größenordnung Mikrometer untersucht.
Gleichzeitig werden Zusammenhänge zu den im Kap. 5 definierten bzw. festgelegten Parame-
tern hergestellt. Der Weg zur Festlegung der Parameter soll hier demonstriert werden. Zwei
wichtige Eigenschaften sind die Schichtdicke und deren Homogenität in Abhängigkeit von der
Implantatgeometrie sowie die Rauheit der Schichtoberfläche. Weiterhin spielt die Schichthaf-
tung eine wesentliche Rolle. Denn während des Implantationsprozesses ist die Schicht hohen
Belastungen ausgesetzt. Aufgrund der Wirkungsweise des Beschichtungsmaterials muss die
Stabilität in erster Linie so hoch sein, dass der Implantationsprozess überstanden wird. Es
ist nicht primär notwendig, dass das Beschichtungsmaterial eine Langzeitstabilität über Mo-
nate aufweist, denn das Beschichtungsmaterial verändert seine Zusammensetzung kurz nach
Implantation und wird in Knochen umgebaut, siehe Kap. 8.
6.1. Schichtdicke
Die Schichtdicke wurde in Abhängigkeit von den Parametern Beschichtungszeit tB und Fest-
stoffgehalt FS untersucht. Das Ziel ist, eine homogene Beschichtung auf der Implantat-
oberfläche zu erreichen. Gleichzeitig muss die Schichtdicke aber so gering sein, dass keine
Trocknungsrisse entstehen. Die Zusammenhänge sollen hier an einem bestimmten Implan-
tatsystem (tiologic R© , Dentaurum) aufgezeigt werden. Dieses Implantatsystem wurde auch
in der tierexperimentellen Studie am Kaninchenmodell verwendet. Wie in Kap. 4 beschrie-
ben, unterscheiden sich die Implantatsysteme verschiedener Hersteller durch Gewindedesign
(a) Einteilung des Gewindes (b) Beispielmessung zur Schichtdicke
Abbildung 6.1.: Einteilung des Gewindes und Beispielmessung zur Schichtdicke
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Abbildung 6.2.: Schichtdicke in Abhängigkeit der Beschichtungszeit für (a) FS = 0.6 % und (b)
FS = 1.3 %, jeweils SiO
2
:HA=24 : 76
und Oberflächenrauheit. Somit sind die hier dargestellten Ergebnisse nicht absolut auf andere
Implantatsysteme übertragbar - die Zusammenhänge hingegen schon. Die Geometrie des ver-
wendeten Implantatsystems beinhaltet zwei verschiedene Gewindetypen. Deshalb wurde zur
Messung der Schichtdicke das Implantat in diese Bereiche eingeteilt. Einen zusätzlichen Be-
reich bildet der abgerundete Apex (Implantatspitze). Die verschiedenen Bereiche sind in Abb.
6.1(a) definiert. Es wurden histologische Schliffe von den beschichteten Titanimplantaten und
lichtmikroskopische Aufnahmen angefertigt. Die Schliffe wurden mit Toluidinblau gefärbt, um
die Schicht im Lichtmikroskop leichter identifizieren zu können. An den beiden Gewindetypen
wurden jeweils acht repräsentative Bilder pro Implantat aufgenommen. Am Apex wurden vier
repräsentative Bilder pro Implantat aufgenommen. Da der Apex nur einen kleinen Teil der
Implantatoberfläche ausmacht, wurde dies mit der damit verbundenen kleineren Anzahl der
Messwerte gewichtet. Die Schichtdicke wurde mit der Software AxioVision (Zeiss) an fünf
Stellen pro Bild gemessen. Es ergaben sich so 100 Messwerte pro Schliff.
Die Beschichtung erfolgte nach beschriebener Prozedur mit der Zusammensetzung SiO2:HA
= 24 : 76 und FS=0.6 wt%, FS=1.3 wt%. Die Beschichtungszeiten wurden durch Variation der
Iteration eingestellt (n = 3; 6; 12; 20), wobei tB = 0.5 s konstant blieb.
In der Abb. 6.2 sind die Mittelwerte der Schichtdicke in den jeweiligen Bereichen in Ab-
hängigkeit der Beschichtungszeit für die beiden Feststoffgehalte (a): FS=0.6 wt% und (b):
FS=1.3 wt% dargestellt. Erwartungsgemäß nimmt die Schichtdicke bei ansteigender Beschich-
tungszeit zu, da mehr Material aufgetragen wird. Es ist ein deutlicher Unterschied zwischen
Apex und den beiden Gewinden zu erkennen. Das liegt zum einen daran, dass das Implantat
senkrecht zur Sprührichtung orientiert ist. Dadurch ist die Fläche der Implantatspitze, die
senkrecht zur Sprühachse steht, kleiner. Zum anderen, dass bei der Rotation die Beschich-
tungsdispersion durch die Zentrifugalkraft nach außen transportiert wird und sich ggf. ablöst.
Die Schichtdicke zwischen Fein- und Grobgewinde hingegen ist bei gleicher Beschichtungs-
zeit konstant. Die beiden schwarz und rot dargestellten Messergebnisse in (a) und (b) sind
miteinander vergleichbar und unterscheiden sich nur durch den Feststoffgehalt. Erwartungs-
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Abbildung 6.3.: Die Rauheit der Schicht nimmt mit zunehmender Schichtdicke ab.
gemäß sind die Werte der Schichtdicken bei FS=1.3 wt% in etwa 2x bzw. 3x höher als bei
FS=0.6 wt%, da der Materialauftrag etwa doppelt so groß ist.
6.2. Schichtrauheit
Wie im Abs. 5.4 beschrieben, findet die Strukturbildung durch Verdunstung des Dispersions-
mediums auf der Implantatoberfläche statt. Demzufolge spielt die Temperatur der Oberfläche
eine Rolle. Außerdem ist zu vermuten, dass die Rauheit der beschichteten Implantatoberflä-
che von ihrer Schichtdicke abhängt. Nachfolgend wird die Korrelation zwischen Rauheit und
Schichtdicke bzw. Oberflächentemperatur beschrieben.
6.2.1. Parameter Schichtdicke
Um den Einfluss der Schichtdicke auf die Rauheit der Schicht zu untersuchen, wurden sand-
gestrahlte tiologic R© Implantate mit verschiedenen Beschichtungszeiten und demzufolge un-
terschiedliche Schichtdicken beschichtet. Die Zeit zwischen Plasmavorbehandlung und Be-
schichtungsvorgang betrug 30 s, so dass die Temperatur der Oberfläche zum Zeitpunkt des
Spin-Spray-Coatings T = 35 ◦C betrug. Die mittlere Rauheit der beschichteten und un-
beschichteten Implantate wurde durch Area Analysis (3D-REM) an drei unterschiedlichen
Stellen bestimmt. In Abb. 6.3 ist der Zusammenhang dargestellt. Die Rauheit des unbe-
schichteten tiologic R© -Implantates betrug 3.8 µm. Bei einer geringen Schichtdicke von 1.7 µm
verringert sich die Rauheit zu sa = 2.8 µm. Die Topografie der unbeschichteten Oberflä-
che bleibt dabei nahezu erhalten. Der Wert wird demzufolge maßgeblich durch die Rauheit
des Implantats bestimmt. Mit steigender Schichtdicke wird die Topografie weniger durch die
Implantat-oberfläche als durch die Schichtoberfläche bestimmt und die Rauheit sinkt entspre-
chend auf sa = 0.9 µm bei d = 9.6 µm. In Abb. 6.4 ist die Oberfläche der unbeschichteten
und beschichteten Implantate in REM-Aufnahmen dargestellt. Die hügelartige Struktur mit
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(a) ohne Schicht (b) d = 1.9 µm (c) d = 9.6 µm
Abbildung 6.4.: Die Topografie der unbeschichteten Titanoberfläche bleibt bei geringer Schichtdicke
erhalten. Die Rauheit der beschichteten Oberfläche nimmt mit der Schichtdicke erwartungsgemäß ab.
den Partikelrückständen des Implantats (a) wurde bei einer Schichtdicke von d ≈ 2 µm (b)
noch abbgebildet. Wohingegen bei dickerer Schicht (c) die Topografie nahezu verloren geht.
6.2.2. Parameter Temperatur
Die Verdunstung des Ethanols ist temperaturabhängig. Deshalb wurde die Rauheit in Abhän-
gigkeit von der Temperatur der Implantatoberfläche untersucht. Dazu wurden maschinierte
Titanschrauben (M5-Gewinde, L = 10 mm) bei unterschiedlichen Oberflächentemperaturen
beschichtet. Anhand von Stereo-REM an jeweils drei unterschiedlichen Stellen wurde die mitt-
lere Rauheit sa über die Flächenanalyse bestimmt. Es wurden maschinierte Oberflächen ver-
wendet, um allein die Rauheit der Schicht zu messen und die Rauheit der Implantatoberflä-
che auszuschließen. Außerdem wurde nur ein Sprühvorgang mit tB = 1 s und FS = 1.6 wt%
durchgeführt, um den direkten Einfluss auf den Trocknungsprozess zu beobachten. In den
Abb. 6.5 sind drei REM-Aufnahmen der Schicht auf maschinierten Oberflächen dargestellt,
anhand derer die Rauheit bestimmt wurde.
Tabelle 6.1.: Die Rauheit der Schicht ist
abhängig von der Temperatur der Implanta-
toberfläche.
tPS in s T in ◦C Rauheit in µm
10 62 1.1 ± 0.5
20 42 0.87 ± 0.21
30 34 0.69 ± 0.24
In Abb. 6.5(a) ist die Strukturbildung bei ca.
60 ◦C erfolgt. Man erkennt deutlich ringartige
Strukturen, die dadurch entstehen, dass der Etha-
nol bei dieser Temperatur sehr schnell verdunstet.
Die Rauheit beträgt durch diese Ringstrukturen
1.1 µm. Ab T ≈ 40 ◦C bilden sich kaum bis keine
Ringstrukturen mehr aus, (b) und (c). Die Rauheit
der Schichtoberfläche wird bei geringerer Oberflä-
chentemperatur kleiner, siehe Tab. 6.1. Findet der
Gelübergang bei T = 34 ◦C, also fast Raumtem-
peratur, beträgt die Rauheit 0.69 µm.
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(a) T ≈ 60 ◦C (b) T ≈ 40 ◦C (c) T ≈ 35 ◦C
Abbildung 6.5.: REM-Aufnahmen der Schicht in Abhängigkeit der Oberflächentemperatur. Bei
Temperaturen über T = 40 ◦C treten Trocknungsringe auf. Darunter verschwinden diese Strukturen













Eine wichtige Anforderung an die Schicht ist, dass sie eine ausreichende
Haftung zur Implantatoberfläche besitzt. Bezogen auf die Anwendung
bedeutet das, dass die Beschichtung durch den Implantationsprozess
nicht abgelöst wird.
Zur Untersuchung der Schichthaftung wurden zwei verschiedene Ex-
perimente durchgeführt. Zum einen wurde die Haftzugfestigkeit der
Schicht auf der Titanoberfläche in Anlehnung an DIN EN 582 bzw.
nach ASTM C633 bestimmt. Das ist ein Standardverfahren um die
Haftzugfestigkeit von Schichten auf metallischen Implantaten zu be-
stimmen. Zum anderen wurde die Schicht mittels Implantation getes-
tet. Dadurch wird die Schicht der gleichen Scherbelastung ausgesetzt
wie sie später zur Anwendung kommen wird. D.h. beschichtete Implan-
tate wurden anhand von Implantationsversuchen in ex vivo Knochen
untersucht.
6.3.1. Haftzugfestigkeit
Bei diesem Prüfverfahren wurde die Schicht auf einen zylindrischen
Prüfkörper mit einer unterseitigen M16 Aufnahmebohrung (d =
25mm, TiAl4V6) aufgebracht. Der Prüfkörper wies auf der zu mes-
senden Seite eine raue Oberfläche durch Sandstrahlen auf. Ein zwei-
ter im Durchmesser identischer Prüfkörper wurde mittels Einkompo-
nentenklebstoff auf die zu untersuchende Schicht geklebt. Nach dem
Aushärten des Klebers bei T = 160 ◦C für t = 4 h wurden beide Prüf-
körper auseinander gezogen und die Kraft gemessen, bei der sich der
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(a) REM-Aufnhame der Probenseite































(b) EDX-Spektren der Probenseite und Gegenseite
Abbildung 6.7.: Aus der REM- und EDX-Untersuchung der Prüfkörper zur Messung der Haftzugfes-
tigkeit ergibt sich, dass bei den gemessen Werten der Verbund Kleber-Schicht bricht. Das REM-Bild
(a) zeigt die Bruchfläche. Die glatten Bereiche sind Bruchstellen im Kleber, die rauen Stellen sind die
Grenzfläche Kleber-Schicht.
Verbund ablöste. Da die Fläche bekannt war, war somit die maximale (mechanische) Span-
nung ermittelbar. Jeweils drei Prüfkörper wurden so beschichtet, dass die Schichtdicke mit
der im Tierexperiment verwendeten Schichtdicke vergleichbar ist. D.h. die Beschichtungszeit
wurde dementsprechend auf tB = 1 s angepasst bei n = 6 Iterationen. In Tab. 6.2 sind die
Messungen der Schicht in Abhängigkeit der Schichtdicke dargestellt. Alle Messwerte lagen
oberhalb von 22 MPa. Dieser Wert ist durch die U.S. Food and Drug Administration, FDA
als Mindestanforderung für Schichten auf metallischen Implantaten festgelegt, [127]. Eine Kor-
relation zwischen Haftzugfestigkeit und Schichtdicke konnte im Rahmen dieser Messung nicht
festgestellt werden. Dennoch ergeben diese Messungen eine weitere wichtige Information.
Bei allen Messungen hat sich das Epoxidharz von der Schicht abgelöst, d.h. die Schicht blieb
unversehrt auf der Titanoberfläche. In der Abb. 6.7(a) ist eine REM-Aufnahme der Probensei-
te nach dem Versuch dargestellt. Die glatten Bereiche sind der Kleber, der raue Bereich in der
Mitte ist die Grenzfläche Kleber-Schicht. Auf keiner Probe wurde die Titanoxid-Oberfläche
vom Prüfkörper selbst gefunden, d.h. die Schicht hat sich nicht abgelöst. In Abb. 6.7(b) sind
beispielhaft zwei EDX-Spektren von der Probenseite und der Gegenseite dargestellt. Bei-
de Spektren wurden integral über eine Fläche von ca. 1.5 mm × 1.5 mm aufgenommen. Die
schwarze Kurve ist die Probenseite. Die Schicht ist durch den Ca-Peak nachweisbar. Das hohe
Tabelle 6.2.: Die Messwerte zur Haftzugfestigkeit der Schicht in Abhängigkeit der Schichtdicke. Die
Messwerte in Klammern sind nicht auswertbar, siehe Text. Eine Abhängigkeit zwischen Schichtdicke
und Hafzugfestigkeit ist nicht nachweisbar. Die Mindestanforderung von 22 MPa wurde überschritten.
Schichtdicke 5 µm 10 µm 15 µm
Haftzugfestigkeit in N/mm2 33± 10 44± 2 35± 4
































































































Abbildung 6.8.: Schichtdicken nach dem Einsetzen in Femur vom Kaninchen.
Si-Signal kommt vom Kleber. Dass die elektronische Anregung durch die gesamte Proben-
bzw. Schichtdicke ging, ist am Ti-Peak zu erkennen. Im Vergleich dazu ist auf der dazugehö-
rigen Gegenseite, schwarze Kurve, kein Ca-Peak zu erkennen. Auch hier kamen die Signale
des Spektrums aus der gesamten Probendicke. Es wurde kein Beschichtungsmaterial auf den
Gegenseiten der Prüfkörper nachgewiesen. Demzufolge ergeben diese Messwerte eine quanti-
tative Aussage über den Epoxid-Schicht-Verbund und gleichzeitig die Information, dass die
Haftzugfestigkeit der Schicht auf Titanoxid über den gemessenen Werten liegen muss.
6.3.2. Implantationsversuch
Bei dem Implantationsprozess ist die Schicht großen Scherkräften ausgesetzt. Es gibt standar-
disierte Verfahren, die Implantatoberflächen gegenüber Scherkräften testen. Dabei wird das
zu testende Implantat in einen Kunststoff gespannt, der ähnliche mechanische Eigenschaften
wie Knochen aufweist. Durch zyklische Auf- und Abbewegungen in diesem Kunststoff wird
die Scherbelastung generiert. Über die Anzahl der Zyklen kann der Belastungszeitraum ange-
passt werden. Aufgrund der besonderen Wirkungsweise der Schicht, was in Kapitel 8 erläutert
wird, besteht keine Forderung nach einer langzeitlichen Stabilität der Schicht. Sie muss nur
54 KAPITEL 6. CHARAKTERISIERUNG DER SCHICHTMIKROSTRUKTUR
den Belastungen durch den Implantationsprozess standhalten.
Um eine Aussage über die Belastbarkeit der Schicht gegenüber den Scherkräften treffen zu
können, wurden beschichtete Implantate mit unterschiedlichen Schichtdicken, vgl. Abschnitt
6.1, in ex vivo Knochen von Kaninchen (Femur) eingebracht. Anschließend wurden die Implan-
tate mit dem umliegenden Gewebe entnommen und nach Entwässerung durch aufsteigende
Acetonreihe in Epoxidharz eingebettet. Danach wurden histologische Schliffe nach Donath
angefertigt, [123]. Die Schichtdicken wurden wie im Anschnitt 6.1 an mehreren Stellen des
histologischen Schliffs bestimmt. In Abb. 6.8 sind die Messungen der Schichtdicken vor und
nach Implantation dargestellt. Die jeweils schwarze Kurve ist die Schichtdicke ohne Belastung,
die jeweils rote mit Belastung. Bei allen Proben hat sich teilweise Beschichtungsmaterial ab-
gelöst. In den Abb. 6.8(c) und 6.8(d) zeigt sich, dass die Scherkräfte am Grobgewinde geringer
sind als am Feingewinde, denn dort wurde vergleichsweise mehr Schicht abgelöst. Das liegt an
der geringeren Knochendichte der Spongiosa, in der das Grobgewinde eingeschraubt wird. Das
Feingewinde wird hingegen in der dichteren Kompakta verankert. Generell aber bleiben ca.
60% des Ausgangsmaterials auf der Implantatoberfläche nach Implantation. Dieser Wert ist
das arithmetische Mittel über alle Messwerte und somit eine grobe Abschätzung. Eine genaue-
re Angabe ist an dieser Stelle nicht sinnvoll, da die Scherkräfte stark von der Knochendichte
abhängig sind, die für jeden Organismus und an jeder Stelle im Körper unterschiedlich ist. Da
die Zellen in erster Linie nur mit der Oberfläche des Materials in Kontakt treten, Abs. 2.2, ist
die Schichtdicke für Zellreaktionen nicht entscheidend. Ein weiterer Punkt, der im weiteren
Verlauf dieser Arbeit geklärt wird, sind die abgelösten Partikel. Dass das abgelöste Material
keine Entzündungsreaktionen hervorruft, zeigt sich im Tierexperiment und liegt daran, dass
das Beschichtungsmaterial chemisch und strukturell identisch dem NanoBone R© -Granulat ist.
Zusätzlich wurden bei Mikropartikeln, die der Schicht strukturell identisch sind, im Tierver-
such keine toxischen Reaktionen nachgewiesen. Abgelöste Schichtfragmente könnten daher
osteokunduktiv oder -induktiv wirken, [107].
6.4. Beschichtete Implantate in den Tierstudien
An dieser Stelle wird die Schicht auf den in Kap. 4 charakterisierten Implantaten beschrieben.
Alle Implantate wurden nach beschriebener Beschichtungsprozedur und den festgelegten Para-
metern beschichtet. Diese Implantate wurden so bei den tierexperimentellen Untersuchungen
verwendet. In Abb. 6.9 sind 3D-REM-Aufnahmen der Implantoberflächen gezeigt. Es waren
keine Unterschiede in der Topografie bei diesen Parametern feststellbar. Die Messung der
Rauheit der Schicht auf den Implantaten zeigte ebenfalls keine messbaren Unterschiede. Alle
Implantate wiesen eine homogene Bedeckung der Oberfläche auf. Das Beschichtungsverfahren
ist demzufolge unabhängig vom verwendeten Implantattyp bzw. der Implantatgeometrie. Das
ist hinsichtlich einer Anwendung auf marktüblichen Implantaten eine wichtige Voraussetzung.
KAPITEL 6. CHARAKTERISIERUNG DER SCHICHTMIKROSTRUKTUR 55
(a) SemadosR© (b) ixx2R©
(c) tiologicR© sandgestrahlt (d) tiologicR© maschiniert
Abbildung 6.9.: Stereo-REM der verschiedenen Implantattypen. Sie weisen nach der Beschichtung
nahezu die gleiche Topografie und Rauheit auf.
6.5. Zusammenfassung Schichtmikrostruktur
Das Ziel dieses Beschichtungsprozesses ist, eine dünne Schicht aus SiO2 und Hydroxylapatit
auf Implantaten aufzutragen, wobei eine vollständige Bedeckung bzw. eine homogene Schicht-
dicke erreicht werden soll. Die NB-Schicht wurde hinsichtlich Schichtdicke, Schichthaftung und
Rauheit untersucht. Es wurde gezeigt, dass die Schichtdicke über die Parameter Beschich-
tungszeit und Feststoffgehalt der Beschichtungsdispersion kontrollierbar ist. Es sind mittlere
Schichtdicken von 6 µm bis 25 µm realisiert worden. Dabei hat es sich als notwendig erwiesen
mehrere dünne Einzelschichten hintereinander aufzutragen, um Risse infolge der Schrumpfung
des Schichtmaterials beim Trocknungsprozess zu vermeiden.
Die Schichthaftung wurde anhand zweier verschiedener Tests untersucht. Zum einen wurde
die Haftzugfestigkeit der Schicht nach dem Standard ASTM C633 bestimmt. Die Messungen
haben ergeben, dass die Schicht eine Haftzugfestigkeit über dem geforderten Mindestwert von
22 MPa (FDA) besaß. Eine genaue Angabe der Haftzugfestigkeit war nicht möglich, da der
Verbund Kleber-Schicht eine geringere Haftung besaß als der Verbund Schicht-Titandioxid.
Daher lieferten die Messungen eine untere Einschränkung des realen Wertes. Zum anderen
wurde die Scherbelastung des Beschichtungsmaterials durch Implantationsversuche unter-
sucht. Dazu wurden beschichtete Implantate ex vivo in Knochen gesetzt. Die Schichtdicke
wurde nach dem Prozess bestimmt, um Aussagen zu Ablösungen treffen zu können. Die mitt-
lere Schichtdicke betrug ca. 60 % der Ausgangsschichtdicke, wenngleich es lokal zu Ablösun-
gen kam. Andererseits gab es Bereiche ohne Veränderung der Schicht. Es ist aber davon
auszugehen, dass mögliche abgelöste Schichtpartikel keine toxische Reaktionen hervorrufen,
siehe [107].
56 KAPITEL 6. CHARAKTERISIERUNG DER SCHICHTMIKROSTRUKTUR
Die Bestimmung der Rauheit ergab folgende Ergebnisse. Die Rauheit der Schicht wird
maßgeblich durch die Schichtdicke und die Oberflächentemperatur beim Sol-Gel-Übergang
bestimmt. Bei Schichtdicken unter ca. 4 µm wird die Rauheit eines beschichteten Implantats
durch die TiO2-Rauheit bestimmt; über 4 µm durch die Rauheit der Schicht selbst. Die Tem-
peratur der Implantatoberfläche hat durch die O2-Plasmavorbehandlung eine Temperatur von
bis zu 140 ◦C. Beim anschließenden Spin-Spray-Coating ist die Temperatur der Oberfläche,
je nach Zeit zwischen Plasma und Coating, im Bereich von T = 20− 60 ◦C. Die Verdunstung
des Dispersionsmediums Ethanol ist temperaturabhängig. Demzufolge bilden sich ringartige
Strukturen infolge der schnellen Trocknung in der Schicht aus. Dieser Effekt bildet sich ab
T = 40 ◦C aus und es wurden dadurch Rauheiten von 1.1 µm erzielt. Dieser Werte gibt die
Rauheit der Schicht selbst an, d.h. exklusive TiO2-Rauheit der Implantate. Unterhalb die-
ser Temperatur werden die Ringstrukturen minimiert und die Rauheit der Schicht ist etwa
sa = 0.9 µm.
Die für die tierexperimentellen Untersuchungen beschichteten Implantate unterscheiden sich
durch ihre Form, ihr Gewindedesign und durch ihre Oberflächentopografie, siehe Kap. 4. Es




Im vorangegangenen Kapitel wurden die Mikrostruktur der Schicht und die Korrelationen zu
Prozessparametern untersucht und erläutert. Im nun folgenden Kapitel geht es um Struktu-
ren auf der Nanometerskala. Das Ziel ist es, Hydroxylapatit-Kristallite in eine SiO2-Matrix
einzubetten. Gleichzeitig soll diese entstandene Struktur eine hohe Porosität bzw. eine ho-
he spezifische Oberfläche aufweisen, um eine hohe Proteinadsorption zu gewährleisten. Diese
Punkte wurden mittels Elektronenmikroskopie und Gasadsoprtion untersucht. Die Struktur
der Silicagelmatrix, die in einer Art erzwungener Gelbildung erzielt wird, wurde in Ab-
hängigkeit von den Prozessparametern untersucht. Die Charakterisierung der SiO2-Matrix
erfolgte durch XRD-Messungen im Vergleich zu anderen SiO2-Netzwerken.
7.1. Porosität
Zur Charakterisierung der Porosität wurden zum einen elektronenmikroskopische Aufnahmen
der Schicht angefertigt und zum anderen wurde die Oberfläche nach BET bestimmt. Hierzu
wurden die einzelnen Komponenten HA und SiO2-Gel sowie die Schicht selbst untersucht, um
die einzelnen Beiträge zur Porosität beurteilen zu können. Das SiO2-Gel wurde gesprüht, so
dass die gleichen Prozessparameter bei der Struktur realisiert wurden.
Tabelle 7.1.: BET-Oberflächen der einzelnen
Schicht-Komponenten und der Schicht selbst.




Die Messergebnisse der BET-Oberflächen sind
in Tab. 7.1 zusammengestellt. Die spezifischen
Oberflächen der Komponenten und SiO2-Gel un-
terscheiden sich nicht. Beide sind knapp über
220 m2/g. Die Schicht liegt mit 169 m2/g unter
den beiden Werten. In Abb. 7.1 sind die Porenvo-
lumina gegen die Porengrößen aufgetragen. Aus
dieser Darstellung kann man auf die volumen-
gewichtete Größenverteilung der Poren schließen.
Beim HA (a) waren große Porenvolumina vorzu-
finden. Das liegt daran, dass die HA-Kristallite zu einer offenporigen, lockeren Packung meh-
rerer Kristallite agglomerieren, siehe Abb. 2.12(a). Im SiO2-Gel hingegen bildeten sich sehr
kleine Poren aus. Das wird aus dem Anstieg des Porenvolumens zu kleinen Porengrößen hin
deutlich. Die Theorie ist zwar auf Porengrößen > 1 nm beschränkt, aber aus dem Verlauf der
Verteilung wird deutlich, dass die meisten Poren im SiO2-Gel kleiner als 2 nm sind. In Abb.
7.1(c) ist die Porenvolumenverteilung der Schicht dargestellt. Sie besitzt ein breites Maximum
zwischen 20 nm und 50 nm, d.h. diese Poren tragen hauptsächlich zum Volumen bei. Dies wird
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Abbildung 7.1.: Porenvolumina nach BET
durch die folgenden elektronenmikroskopischen Untersuchungen bestätigt.
In Abb. 7.2 (a) und (b) sind zwei unterschiedliche Vergrößerungen der Schichtoberfläche
dargestellt. In (a) ist ein normales REM-Bild, in (b) mit höherer Vergrößerung ein SE-Bild im
STEM-Modus. In (a) sind sphärische Partikel in der Größenordnung von etwa 300− 800 nm
auf der Oberfläche zu erkennen. Das sind Agglomerate aus SiO2 und HA, die in der Disper-
sion entstanden sind, denn Messungen der Partikelgröße in der Dispersion mittels dynamischer
Lichtstreuung, [125], ergaben Partikelgrößen im Bereich von 300− 1000 nm. Bei höherer Ver-
größerung (b) sieht man Poren im Bereich von wenigen Nanometern bis einigen hundert Nano-
metern. Dies ist in Übereinstimmung mit den Ergebnissen der BET-Oberflächenbestimmung.
Außerdem sind die HA-Kristallite als Plättchen sichtbar. Allerdings deutet sich an dieser Stel-
le schon an, dass die Kristallite von der SiO2-Matrix eingehüllt sind, denn in Abb. 7.2(b) fällt
auf, dass die Kristalloberfläche des HAs rau erscheint. Das ist auf das SiO2-Gel zurückzufüh-
ren, das das HA umgibt.
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(a) Schichtoberfläche, REM (b) Schichtoberfläche, STEM-SE
(c) Schicht in Transmission, TEM (d) Schicht in Transmission, STEM-ADF
Abbildung 7.2.: Nanostruktur der Schichtoberfläche und der Schicht in Transmission
7.2. Layer-By-Layer
Um das Schichtinnere zu untersuchen, wurde eine Titanfolie nach Abs. 5.6 beschichtet und
davon Ultradünnschnitte (etwa 40 nm dick) angefertigt. Die Schnittrichtung war senkrecht
zur Folie bzw. Schicht. Dadurch ist es möglich die Schichtstruktur entlang der Schichtdicke
zu beobachten. Von diesen Schnitten wurden STEM-ADF (Annular Dark Field) und TEM-
Bilder aufgenommen. In Abb. 7.2(c) ist eine TEM-Aufnahme der Schicht gezeigt. Auffällig
sind dunkle Streifen in der Schicht. Das bedeutet, in diesen Streifen fand mehr Absorption
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(a) TEM-Aufnahme der Schicht. Das SiO2 bildet
eine Matrix um die HA-Kristallite mit einer Poren-
struktur im Nanometerbereich.
(b) HRTEM-Aufnahme der SiO2-Matrix auf den
HA-Kristalliten. Größere Darstellung siehe Anhang
Abb. A.4
Abbildung 7.3.: Die SiO
2
-Matrix mit dem eingebetteten Hydroxylapatit
statt, was durch dichteres Material erklärt werden könnte. Durch das iterative Verfahren
trocknet das Material nach jedem Sprühvorgang und es bildet sich eine Art Hülle mit mehr
SiO2 und höherer Dichte. Ein vergleichbarer Effekt wurde in [113] beschrieben. Es bildete sich
bei sprühgetrockneten Mikropartikeln, die die gleiche Struktur und Zusammensetzung wie die
hier beschriebene Schicht aufweisen, eine Hülle mit anteilig mehr SiO2.
Der Kontrast im STEM-ADF, siehe Abb. (d) wird vorrangig durch den Beugungskontrast
des HAs bestimmt. Die layer-by-layer Strukturen sind in dieser Abbildung weniger deutlich
als im TEM. Der Unterschied in den beiden Abbildungen TEM und STEM-ADF spricht für
eine SiO2-Anreicherung als äußere Hülle einer jeden Einzelschicht. Denn wie im Kap. 5 be-
schrieben, erfolgt die Beschichtung iterativ mit jeweils einem Spin-Spray-Vorgang mit jeweils
anschließender Trocknung. Dennoch sind die einzelnen Schichten nicht separiert, sondern bil-
den eine zusammenhängende Schicht. In beiden Abbildungen, (c) und (d), wird die Porosität
zusätzlich deutlich. Die Schicht besitzt über ihre ganze Dicke ein durchgängiges Porensystem.
7.3. Hydroxylapatit in der SiO
2
-Matrix
Eine wesentliche Eigenschaft des NanoBone R© -Granulats ist der nanokristalline Hydroxyla-
patit in der Silicamatrix. Dabei ist der HA vom SiO2 umgeben. In diesem Abschnitt wurde
die Elementverteilung innerhalb der Schicht untersucht bzw. ob die Einbettung des HAs in
die SiO2-Matrix auch für die NB-Schicht gilt. Dazu wurden Kupfer-Grids mit Kohle-Lochfilm
mit NB beschichtet und TEM- und HRTEM-Aufnahmen bzw. elementspezifische Abbildun-
gen (EELS ESI) angefertigt. In Abb. 7.3(a) ist ein TEM-Bild der Schicht gezeigt. Die dunklen
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(a) TEM (b) Si-L (c) Ca-L
Abbildung 7.4.: Elementspezifische Abbildungen mit EELS. Die Schicht im TEM-Bild (a) wurde
auch in der Si- (b) und Ca-Verteilung (c) abgebildet. Si ist an denselben Stellen wie Ca. Das SiO
2
bildet eine Matrix in der der Hydroxylapatit eingebettet ist.
nadelförmigen Strukturen sind die HA-Plättchen, wenn sie parallel zum Elektronenstrahl ori-
entiert sind. Die SiO2-Matrix ist als amorphe Struktur um die HA-Plättchen zu erkennen. In
(b) ist ein HRTEM-Bild dargestellt. Die Netzebenen des HA-Kristalls sind zu erkennen. Die
Pfeile zeigen auf die SiO2-Matrix auf der Oberfläche dieses HA-Plättchens. Da das SiO2 kein
periodisches Gitter ausbildet, ist es schwierig zu identifizieren, aber die unregelmäßigen Rän-
der und die granuläre Struktur deuten darauf hin. Weiterhin deuten die granulären Strukturen
auf die Primärteilchen im Gelnetzwerk hin.
Zur weiteren Verifizierung dieser Aussagen sind in Abb. 7.4 elementspezifische Aufnahmen
mit EELS gezeigt. In (a) ist das dazugehörige TEM-Bild des gemessenen Bereichs (Zeroloss).
In (b) ist das Signal der Si-L-Kante und in (c) das der Ca-L-Kante. Bei beiden Messungen
wurde der Untergrund mit der Drei-Fenster-Methode abgezogen. Beide Elementverteilungen
bilden die Strukturen im Zeroloss-Bild ab, d.h. an den Stellen wo Ca ist, befindet sich auch
Si. Damit ist die Einbettung des Hydroxylapatits in die SiO2-Matrix nachgewiesen.
7.4. Struktur der SiO
2
-Gelmatrix
Wie bereits mehrfach erwähnt, besteht die SiO2-Matrix aus einer Gel-Struktur. Im Abschnitt
2.4 wurde allgemein das SiO2-Netzwerk beschrieben. Es besteht immer aus SiO4-Tetraedern,
die sich zu Polyedern vernetzen. Diese Gebilde werden als Primärteilchen bezeichnet, die sich
wiederum je nach Trocknungs- und Alterungsprozess mehr oder weniger vernetzen können.
Im folgenden Abschnitt wurde die Vernetzung der Gelmatrix mit Röntgenbeugung untersucht
und mit anderen SiO2-Netzwerken verglichen.
Experiment
Eine Messung der Schicht auf der Implantatoberfläche ist aus geometrischen Gründen nicht
möglich. Außerdem ist die Menge des Schichtmaterials zu gering, um aussagekräftige Messun-
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Abbildung 7.5.: Erstes Beugungsmaximum des SiO2 in der Schicht, im Xerogel, im gesprühten
Xerogel, im Kieselglas. Vernetzungsgrad wird mit kleinerem q größer. Durch schnelle Trocknung bzw.
Gelbildung können sich weniger Bindungen ausbilden.
gen durchführen zu können. Deswegen wurde in mehreren Iterationsschritten (n ≈ 200) ein
metallischer Stab beschichtet und das Beschichtungsmaterial wurde jeweils nach etwa 20 bis
30 Iterationsschritten mechanisch entfernt. Das so gewonnene Pulver wurde dann mit XRD
in Reflexion gemessen. Da Hydroxylapatit bei s = 18.3 nm−1 den (002)-Reflex besitzt, wurde
die HA-Streukurve abgezogen (NB-C-S). Um den Einfluss der Gelbildungszeit zu untersu-
chen, wurde die Beschichtungsdispersion zusätzlich offen in einer Petrischale im Luftstrom
der LAF-Box platziert (NB-C-L) bis der Ethanol verdunstet war. Dieser Vorgang dauerte
etwa 24 Stunden. Zur Übersicht sind die Bezeichnungen in Tab. 7.2 zusammengefasst.
Um den Einfluss des HAs zu untersuchen, wurde eine SiO2-Schicht hergestellt, indem eine
Beschichtungsdispersion mit gleichem SiO2/Ethanol-Verhältnis wie in der NB-Beschichtungs-
dispersion nur ohne HA gesprüht wurde (SiO2-S). Als Referenz wurde Kieselglas gemessen.
Alle Messungen wurden zur besseren Darstellung geglättet. Der Streuvektorbetrag des ersten
Hauptmaximums (FSDP) wurde bestimmt, in dem die Streukurve in diesem Bereich mit einer
Gaußfunktion gefittet wurde.
Der Streuvektorbetrag des Maximums liefert ein Maß für den Vernetzungsgrad in der SiO2-
Struktur. Im Kieselglas sind die Tetraeder komplett vernetzt, siehe Abb. 2.8. Wohingegen sich
im Gel Primärteilchen ausbilden, die offene Bindungen bzw. OH-Gruppen an der Oberfläche
aufweisen. Dadurch können sich die Tetraederwinkel zueinander verdrehen und die Ringstruk-
turen in den Primärteilchen relaxieren. Sie sind dadurch kleiner als im Kieselglas. Die Lage
des ersten Hauptmaximums verschiebt sich mit der Größe der Ringstrukturen und demzufolge
verschiebt sich das Maximum in Abhängigkeit vom Vernetzungsgrad, [99, 128130].
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Tabelle 7.2.: Übersicht zu den Probenbezeichnungen und Streuvektorbeträgen smax der ersten
Hauptmaxima (FSDP) der jeweiligen SiO
2
-Strukturen
Probe Kurzbeschreibung smax in nm−1
Kieselglas gemörsertes Kieselglas 15.0
Xerogel vergleichbares Xerogel (gleicher pH-Wert)
aus [99]
15.9
NB-C-L NB-Schicht mit langsamen Gelübergang
unter LAF-Luftstrom
16.3
NB-C-S NB-Schicht gesprüht 16.7
SiO2-S Beschichtungsdispersion ohne HA, aber




Die Streukurven sind in Abb. 7.5 im Bereich des ersten Hauptmaximums (FSDP) vom SiO2
dargestellt. Die schwachen Peaks in den Streukurven der Schicht (NB-C) bei 20 bzw. 22 nm−1
sind Artefakte. Das sind Reflexe des HAs, die nicht komplett eliminiert wurden. Der Peak vom
Kieselglas liegt bei s = 15.0 nm−1. Die Maxima der weiteren Proben sind zu höhen Streuvek-
torbeträgen s verschoben. Das bedeutet, dass die Vernetzung in diesen Proben abnimmt. Die
Streuvektorbeträge der Maxima sind in Tab. 7.2 zusammengefasst. Der Unterschied zwischen
den Messungen NB-C-L und NB-C-S besteht in der Gelbildungszeit. Bei NB-C-L wurde das
Dispersionsmedium langsam im Luftstrom verdunstet, d.h. der Feststoffgehalt der Dispersion
nimmt dabei allmählich zu und die SiO2-Primärteilchen treffen statistisch häufiger aufeinan-
der. Dadurch sind sie in der Lage mehr Si−O−Si-Bindungen auszubilden als in NB-C-S. Denn
hierbei wird das Dispersionsmedium innerhalb weniger Sekunden entfernt und es können sich
nicht so viele Si−O−Si-Bindungen ausbilden. Das System wird in die Gelbildung gezwun-
gen. Die Ringstrukturen sind dadurch kleiner und das Maximum verschiebt sich zu größeren
s. Im Vergleich zu den Werten der Schicht (NB-C-S bzw. NB-C-L) ist ein vergleichbares
(gleicher pH-Wert) Xerogel aus [99] angeführt. Demnach besitzt das Xerogel einen höheren
Vernetzungsgrad als das SiO2 in der Schicht. Das ist durch den Trocknungsprozess bei der
Herstellung zu erklären. Die Entfernung des Lösungsmittels lässt die Primärteilchen teilwei-
se weiter kondensieren und die Primärteilchennetzwerke werden auseinander gezogen. Das
Maximum von SiO2-S ist zu noch höheren Streuvektorbeträgen verschoben. Der Unterschied
dieser Probe zur Schicht ist das fehlende HA. Offensichtlich hat das Vorhandensein von HA
einen Einfluss auf die Strukturbildung im SiO2. Wie in Abs. 7.1 beschrieben, bildet sich in
der Schicht eine Porenstruktur im Nanometerbereich aus. Das hat zur Folge, dass das Ethanol
im Trocknungsprozess aufgrund von Kapillarkräften nicht so schnell verdunsten kann wie in
SiO2-S. Deshalb läuft die Entfernung des Dispersionsmediums in SiO2-S schneller ab als in
der Schicht und die SiO2-Primärteilchen können sich nicht so stark vernetzen wie in NB-C.
Die Porenstruktur in der Schicht, die durch das HA mitbestimmt wird, hemmt die Entfernung
des Ethanols.
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7.5. Zusammenfassung Schichtnanostruktur
Durch das Beschichtungsverfahren sollte eine poröse SiO2-Matrix mit eingebetteten Hydro-
xylapaitkristalliten auf Implantaten aufgetragen werden. In diesem Kapitel konnte gezeigt
werden, dass die Schicht eine Porenstruktur im Bereich weniger Nanometer bis hundert Na-
nometer aufweist. Das resultiert in einer BET-Oberfläche von 169 m2/g. Die meisten Poren
besitzen dabei eine Größe von 20− 50 nm. Für Proteinadsorption ist das eine wichtige Vor-
aussetzung.
Weiterhin wurde festgestellt, dass das iterative Beschichten sich in der Struktur der Schicht
abzeichnet. D.h. es bildeten sich an der jeweiligen Grenzfläche dichtere Bereiche aus. Dennoch
sind die einzelnen Schichten im Verbund miteinander. Anhand von (HR)TEM-Aufnahmen
und elementspezifischen Abbildungen (Image-EELS) konnte gezeigt werden, dass die HA-
Kristallite in die SiO2-Matrix eingebettet sind und nicht voneinander separiert vorliegen.
Die Struktur der Silicamatrix wurde durch die Untersuchung des Vernetzungsgrades der
SiO2-Primärteilchen charakterisiert. Dazu wurde die Lage des ersten amorphen Hauptma-
ximum ausgewertet. Verglichen wurde die SiO2-Matrix in Abhängigkeit der Trocknungsge-
schwindigkeit mit verschiedenen, bekannten Gelstrukturen (Kieselglas und Xerogel). Es zeig-
te sich, dass infolge der erzwungenen Gelbildung durch die rasche Lösungsmittelentfernung
das SiO2-Netzwerk zu einem Xerogel kollabiert. Dennoch hemmt das Vorhandensein der HA-
Kristallite die Verdunstung des Ethanols und die SiO2-Primärteilchen können sich stärker
vernetzen als im SiO2-Gel ohne HA.
8. Tierexperimentelle Studien
Ein wesentliches Ziel dieser Arbeit ist, die Osseointegration von Implantaten zu erhöhen.
Diese Frage ist nur durch den Einsatz von Tierstudien beantwortbar. Sämtliche in vitro Un-
tersuchungen bilden stets nur einen Ausschnitt der Prozesse und Mechanismen im lebenden
Organismus ab. Dennoch muss die Biokompatibilität nachgewiesen sein, bevor ein Biomate-
rial in einem Tierversuch getestet werden kann. Dies wurde durch zwei Testverfahren, direkt
(Live/Dead R© -Test) und indirekt (Zytotoxizitätstest), nachgewiesen.
Anschließend wurde die Schicht in zwei unterschiedlichen Tiermodellen gestestet - Minipig-
und Kaninchenmodell. Generell sind in vivo-Studien stets mit großem finanziellen und zeit-
lichen Aufwand verbunden. Demzufolge muss der Umfang auf das Notwendigste reduziert
werden. In den hier beschriebenen Tierexperimenten wurde ein großer Wert auf die Wech-
selwirkung der Implantatoberfläche mit dem Organismus in der Frühphase gelegt. Außerdem
wurden keine Aufbauten (künstlicher Zahn) wie beim realen Zahnersatz eingesetzt. Es ka-
men die vier in Kap. 4 beschriebenen Implantatsysteme unbeschichtet bzw. beschichtet zum
Einsatz. Zusätzlich, um eine Einordnung in den Stand der Technik gewährleisten zu können,
wurden hydrophile und raue Implantatoberflächen (jeweils unbeschichtet) verwendet. Durch
Histomorphometrie und durch histologische Betrachtungen wurde die Osseointegration dieser
Implantatoberflächen beschrieben und bewertet.
8.1. Voruntersuchungen in vitro
Die Biokompatibilität eines Materials muss gewährleistet sein, bevor Tierstudien an dem Ma-
terial vorgenommen werden dürfen. Die Biokompatibilität kann u.a. mit einem Live/Dead R© -
Test oder dem Zytotoxizitätstest (XTT-Test) nachgewiesen werden. Für beide Testverfahren,
die nachfolgend erläutert werden, wurden maschinierte Titan-Plättchen (Durchmesser 20 mm,
Ti-Grade 2) beschichtet. Die Schichtdicke betrug ca. 5 µm. Nach der Plasmabehandlung wur-
den die Ti-Plättchen steril verpackt (160 ◦C für 4 h). Als Kontrollgruppe diente jeweils die
unbeschichteten Titanplättchen.
8.1.1. Live/Dead R© -Test
Dieser Test bestimmt die Viabilität von Zellen auf einer zu testenden Oberfläche bzw. die
Zytotoxizität der interessierenden Oberfläche.
Experimentelle Vorgehensweise
Der Test wurde mit dem LIVE/DEAD R© Viability/Cytotoxicity Kit (Invitrogen, Molecular
Probes, USA) an zwei verschiedenen Zelltypen durchgeführt. Dazu wurde eine Testlösung be-
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(a) L929 auf TiO2 (b) L929 auf NB-C
(c) MG63 auf TiO2 (d) MG63 auf NB-C
Abbildung 8.1.: Live/Dead-Test der NB-C Oberfläche mit L929 und MG63 im Vergleich zur unbe-
schichteten Titanoberfläche
stehend aus Ethidium homodimer-1 und Calcein AM direkt auf Fibroblasten (L929, Mausfi-
broblasten) und humanen osteoblastenähnlichen Zellen (MG63) gegeben. Anschließend wurde
der Ansatz im Dunkeln bei Raumtemperatur für 20− 40 min inkubiert.
Ergebnisse
In Abb. 8.1 sind die fluoreszenzmikroskopischen Bilder der beiden Zelllinien dargestellt; (a),
(b): L929 bzw. (c), (d): MG63. Beide Oberflächen zeigten einen deutlichen Überschuss an
grün fluoreszierenden Zellen. Nur vereinzelt wurden rote (nekrotische) Zellen nachgewiesen.
Darüberhinaus zeigten die MG63-Zellen sog. Cell-spreading. Dieses Spreizen ist bei beiden
Oberflächen, Kontrolle und Schicht, zu erkennen. Daraus lässt sich eine hohe Biokompatibilität
für die NB-Schicht ableiten. Es war kein Unterschied zu der als bioaktiv anerkannten TiO2-
Oberfläche nachweisbar.
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8.1.2. Zytotoxizitätstest, XTT
Der Zytotoxizitätstest ist ein Zellproliferationstest. Es ist ein indirektes Testverfahren zur Be-
stimmung der Biokompatibilität und wurde nach Cell Proliferation Kit II, Fa. Roche durch-
geführt.
Experimentelle Vorgehensweise
Die Schicht wurde für 48 h bei T = 37 ◦C und 5 % CO2 mit dem Zellmedium inkubiert (RP-
MI1640+NKS/FCS). Anschließend wurde das Zellmedium von der Schicht entfernt und L929-
Zellen wurden für 24 h bei T = 37 ◦C und 5 % CO2 mit diesem Zellmedium inkubiert. Danach
wurden die L929-Zellen mit XTT (sodium 3'-[1-phenyl-aminocarbonyl)-3,4-tetrazolium]bis(4-
methoxy-6-nitro)benzenesulphonic acid) behandelt. In lebenden Zellen wird das Tetrazolium-
Salz XTT in ein orangefarbenes, lösliches Formazan umgewandelt. Tote Zellen können kein
Formazan aus XTT bilden. Die Formazanbildung wird photometrisch quantifiziert und der
Grad der Zytotoxizität der Testsubstanzen kann angegeben werden, [131]. Dabei gilt eine
Zellaktivität von über 80 % als biokompatibel.
Ergebnisse
Die Ergebnisse der photometrischen Messung sind in Abb. 8.2 dargestellt. Die Zellaktivität
der TiO2-Oberfläche wurde als Vergleich angeführt, da sie eine vielfach erprobte Oberfläche
und als bioaktiv bekannt ist (Ctrl). Der Wert der Kontrollgruppe lag bei etwa 90 % und somit
über der definierten Grenze von 80 %. Der Wert der beschichteten Gruppe lag ebenfalls über
dieser Marke. Ein Unterschied zwischen beiden Gruppen konnte nicht festgestellt werden. Die
Differenzen lagen innerhalb des Messfehlers.




















Die Frühphase der Osseointegration von beschichteten Implantaten wurde im Minipig-Modell
untersucht. Das ist ein Standardverfahren in der Implantologie zur Testung von Knochener-
satz bzw. -aufbaumaterialien und Implantaten, [9,42,108,132]. Bei diesen Tieren ist der Kno-
chenmetabolismus vergleichbar mit dem des Menschen. D.h. die Zeitskala der Untersuchung
ist vergleichbar mit der in Abb. 2.4, [133]. Die Implantation erfolgte in spongiöse Bereiche.
Dadurch und durch fehlende Kaukräfte wurde keine mechanische Belastung in den Implantat-
Knochenverbund eingeleitet. Die daraus resultierenden Bewegungen sollten den Einheilprozess
nicht beeinflussen.
8.2.1. Implantatgruppen
Es wurden zwei verschiedene Implantatsysteme mit unterschiedlichen Oberflächen verwendet,
Semados R© und ixx2 R© . Die Oberflächen dieser beiden Implantate sind in Kap. 4 beschrieben.
Beide Oberflächen unterscheiden sich geringfügig durch Rauheit und chemischer Zusammen-
setzung. Beide Implantatsysteme wurden nach der beschriebenen Methode beschichtet (NB-
C). Die Schichtdicke betrug ca. 10 µm. Als Kontrollgruppe wurden jeweils die unbeschichteten
Implantate verwendet (Ctrl).
8.2.2. Chirurgischer und histologischer Ablauf
Die Tierhaltung und alle chirurgischen Eingriffe wurden nach den Richtlinien der Europäi-
schen Union durchgeführt (Antragsnr.: LALLF M-V/TSD/7221.3-1.1-034/06). Die Anästhesie
erfolgte für alle Göttinger Minipigs durch 4 mg/kg Azaperon (Stresnil R© ) und nach 15 min
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20 mg/kg Ketamin (bela-pharm GmbH und Co. KG) und 0.02 mg Midazolam (Dormicum R© ,
Mischspritze). Lokalanästhesie erfolgte durch 6 ml Xylocitin-Ioc und Epinephrin (Adrenalin
0.001 %). Zur Antibiose wurden 6 ml Strepdipen i.m. und zur Thromboseprophylaxe 0.4 ml
Clexane 40 mg Duo gegeben. Zusätzlich wurde Vitamin B-Komplex und URSOVIT R© gegeben.
Unbeschichtete (ctrl) und beschichtete (NB-C) Implantate wurden in das Stirnbein der Mi-
nipigs implantiert. Nach 2, 4 und 6 Wochen wurden die Implantate mit umliegendem Kno-
chengewebe explantiert. Die Euthanasie erfolgte durch Prämedikation von 7.0 ml Stresnil R© ,
8.0 ml Ketamin R© und 1.0 ml Dormincum R© und Herzpunktion 8 ml Pentobarbital. Histolo-
gische Dünnschliffe wurden nach Donath angefertigt und der Knochen-Implantat-Kontakt
wurde gemessen.
8.2.3. Histomorphometrie
Die Ergebnisse der Messung des Knochen-Implantat-Kontakts (BIC) sind in Abb. 8.3 darge-
stellt. Im Fall von Gruppe Semados R© (a) war ein ansteigender BIC für die unbeschichteten
Implantate (Ctrl) zu verzeichnen. Ein ähnlicher Verlauf wurde für die beschichteten Implan-
tate (NB-C) gemessen. Die Werte von NB-C waren zwar höher als die der Kontrolle, aber die
Unterschiede waren statistisch nicht signifikant. Bei dem Implantatsystem ixx2 R© (b) fiel die
Kontrollgruppe (Ctrl) mit der Zeit ab, wohingegen die BIC-Werte der beschichteten Gruppe
anstiegen.





























(b) BIC von ixx2 von MuK
Abbildung 8.3.: Knochen-Implantat-Kontakt der beiden Implantatgruppen im Minipig
8.3. Kaninchen-Modell
Mit der Ausweitung des Projekts und dem Fortgang der Entwicklung des Beschichtungsprozes-
ses war es notwendig, die Schicht mit den anderen Oberflächenmodifikationen, siehe Abs. 2.3,
zu vergleichen. Die Ergebnisse der Schicht sollten im Vergleich mit den Parametern Rauheit
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und Hydrophilie dargestellt werden. Gleichzeitig wurde dadurch eine Korrelation des Pro-
zessschrittes Plasmavorbehandlung auf die Osseointegration untersucht. Mit anderen Worten:
Was bewirkt allein eine Oberflächenaktivierung durch Sauerstoffplasma? Die zeitabhängige
Untersuchung von drei Oberflächen (Rauheit, Hydrophilie, Beschichtung) bedeutet eine Ver-
vielfachung der Implantatanzahl, was durch den Einsatz von Minipigs nicht mehr realisierbar
ist. Ein weiteres Standardtiermodell bildet die Implantation in den Femur von Kaninchen
(New Zealand White Rabbits), [12,40,50,65,66,83,134136]. Der Nachteil dabei ist, dass der
Knochenstoffwechsel von Kaninchen nicht mehr direkt mit dem von Menschen vergleichbar
ist. Er ist in etwa 2-3 mal schneller, [133]. Gleichzeitig sind die wirkenden Kräfte ebenfalls
nicht realisiert.
Dennoch kann man durch den Vergleich der Gruppen untereinander Aussagen bzgl. der
Osseointegration treffen. Durch den schnelleren Knochenstoffwechsel von Kaninchen kann man
die frühen Einheilphasen gut auflösen. Anhand von histomorphometrischen und histologischen
Untersuchungen wurde die Wechselwirkung des Materials mit dem Knochengewebe in vivo
beschrieben.
8.3.1. Implantatgruppen
In diesem Fall wurde die Implantatgeometrie konstant gehalten, tiologic R© (Fa. Dentaurum).
Zur Untersuchung des Parameters Rauheit wurden die unbeschichteten, sandgestrahlten Ober-
flächen als Kontrollgruppe mit hoher Rauheit verwendet (rCtrl, sa = 3.8 µm) und die un-
beschichteten, maschinierten Implantate bildeten die Kontrollgruppe mit glatter Oberfläche
(smCtrl, sa = 0.7 µm), siehe Kap. 4.
Tabelle 8.1.: Übersicht zu den Implantatgruppen
Implantatgruppe Abkürzung Zeit/Wochen
rau, unbeschichtet rCtrl 2,4,6
glatt, unbeschichtet smCtrl 2,4
rau, hydrophil rPlas 2,4,6
glatt, hydrophil smPlas 2,4
rau, beschichtet rNB-C 2,4,6
glatt, beschichtet smNB-C 2,4
Hydrophile Implantate wurden
durch die O2-Plasmavorbehandlung
hergestellt, Abschnitt 5.2. Dazu
wurden sandgestrahlte (rPlas) und
maschinierte (smPlas) Implantate
bei d = 8 mm für tPl = 20 s vor-
behandelt.
Sandgestrahlte (rNB-C) und ma-
schinierte (smNB-C) Implantate
wurden mit NB nach der in Kap.
5 beschriebenen Prozedur beschich-
tet. Die Zusammensetzung der Schicht betrug SiO2:HA=24:76. Die Schichtdicke betrug 10 µm.
Alle Implantatgruppen wurden für 4 h bei 160 ◦C zusätzlich sterilisiert und in Glasvials
unter einer LAF-Box verpackt.
Für eine bessere Übersicht sind die Implantatgruppen mit ihren Bezeichnungen und Im-
plantationszeiten in Tab. 8.1 zusammengefasst. Ein Schwerpunkt wurde auf die Verwendung
von der rauen Oberfläche gelegt, da derartige Oberflächen zur Zeit der Stand der Technik
sind, siehe Abs. 2.3. Hier wurde der Versuchszeitraum auf 6 Wochen ausgeweitet.
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8.3.2. Chirurgischer und histologischer Ablauf
Die Tierhaltung und alle chirurgischen Eingriffe wurden nach den Richtlinien der Europäi-
schen Union durchgeführt (Antragsnr.: LALLF M-V/TSD/7221.3-1.1-027/09). Alle Implan-
tate (n=6, pro Zeitpunkt, pro Implantatgruppe) wurden unter Vollnarkose in den Femur
(Os femoris, Lateral Condyle) von New Zealand White Rabbits (Charles River Laboratories,
Sulzfeld, Deutschland) eingebracht. Die Anästhesie erfolgte durch Injektion von 10% Ketamin
(bela-pharm GmbH und Co. KG) und 2% Xylazin (Rompun R© , Bayer AG) und nach 10 min
0.3 ml Atropin (0.5 mg/ml, ratiopharm GmbH). Zusätzlich wurden als Analgetikum und Anti-
biotikum Metamizol Sodium (500 mg ml, Novaminsulfon, ratiopharm GmbH) und Penicilin G
(i.M. 150.000 i.E.) injiziert. Lokalanästhesie wurde mit 2 ml Xylocitin-loc (2 %/ml) durchge-
führt. Die Wunde wurde nach der Implantation mit Gentamicin (80 mg/2ml, 1:5 Verdünnung
mit NaCl) gespült. Novaminsulfon wurde für drei Tage dem Trinkwasser beigemischt.
Nach zwei, vier und sechs Wochen wurden die Implantate mit dem umliegenden Gewebe
entnommen. Die Euthanasie wurde mit Pentobarbital (Release R© , Richter Pharma) vorge-
nommen. Die Proben wurden anschließend nach der Dünnschlifftechnik nach Donath aufbe-
reitet, [123].
8.3.3. Histomorphometrie
In der Abb. 8.4 sind die Werte der Knochen-Implantat-Kontaktmessung (BIC) aller Grup-
pen in Abhängigkeit der Zeit nach Gl.3.6 dargestellt. In (a) sind alle Gruppen nach 2 und
4 Wochen gezeigt. Die BIC-Werte der sandgestrahlten Oberfläche sind in (b) gesondert dar-
gestellt. Im Folgenden wurden die Ergebnisse bezüglich der Parameter Rauheit, Hydrophilie
und Beschichtung unterteilt.
Rauheit
Zwischen den unbeschichteten, maschinierten und unbeschichteten, sandgestrahlten Implan-
tatoberflächen (smCtrl und rCtrl) war kein Unterschied nach zwei Wochen festzustellen, Abb.
8.4(a). Beide Werte waren bei knapp über 40 % (p = 0.59). Nach vier Wochen lag der Mit-
telwert von rCtrl zwar höher als bei smCtrl, die Abweichung war jedoch nicht signifikant
(p = 0.19). Die beiden hydrophilen Implantatgruppen zeigten ebenfalls keinen signifikanten
Unterschied bezüglich Rauheit. Nach 2 Wochen war rPlas zwar höher als smPlas, jedoch die
Diskrepanz war statistisch nicht gesichert (p = 0.06). Anhand der beiden Gruppen smNB-C
und rNB-C konnte man keinen Unterschied zwischen rauer und glatter Oberfläche im beob-
achteten Zeitraum feststellen.
Hydrophilie
Die BIC-Werte der hydrophilen Implantatoberflächen (smPlas und rPlas) zeigten im Vergleich
zu den Kontrollgruppen (smCtrl und rCtrl) nur leichte Veränderungen. Der Wert der maschi-
nierten, hydrophilen Oberfläche (smPlas) war im Vergleich zur glatten Kontrolle (smCtrl)
niedriger, wobei der Unterschied nach 2 Wochen nicht signifikant (p > 0.05) war - nach 4
Wochen p < 0.05.






























































































(b) raue Implantate BIC nach 2,4 und 6 Wochen
Abbildung 8.4.: Knochen-Implantat-Kontakt
Beschichtung
Beide beschichteten Implantatgruppen zeigten nach 2Wochen einen deutlich erhöhten Knochen-
Implantat-Kontakt (smNB-C: 59 %, rNB-C: 66 %) in Bezug zu den jeweiligen Kontrollen
(p < 0.05). Der BIC der maschinierten, beschichteten Implantate (smNB-C) sank nach 4 Wo-
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chen auf 47 % ab, trotzdem war der Wert noch höher als bei der zugehörigen Kontrollgruppe.
Die BIC-Werte der sandgestrahlten Gruppen sind in Abb. 8.4(b) über den gesamten Ver-
suchszeitraum dargestellt. Es war ein leichter Anstieg innerhalb der Kontrollgruppe (rCtrl)
von 2 Wochen bis 6 Wochen von 41 % bis 50 % zu erkennen. Die hydrophilen Oberflächen
(rPlas) zeigten, wie oben erwähnt, keinen Unterschied zur Kontrolle - auch nicht nach 6
Wochen. Auffällig waren die Unterschiede der NB-Schicht gegenüber den anderen beiden Im-
plantatgruppen innerhalb von 2 und 4 Wochen. Es hatte sich innerhalb der ersten 4 Wochen
deutlich mehr Knochen an der beschichteten Implantatoberfläche gebildet. Dieser Wert sank
allerdings nach 6 Wochen auf das Niveau der Kontrolle bzw. der hydrophilen Gruppe.
8.3.4. Histologie
Um die quantitiven Ergebnisse aus dem Abschnitt zuvor näher zu beschreiben, wurden die
Daten aus der Histomorphometrie anhand von repräsentativen histologischen Bildern qua-
litativ belegt. Die Messungen aus der Histomorphometrie ergaben, dass sich anfangs viel
neuer Knochen auf der beschichteten Implantatoberfläche bildete. Es müsste folglich einen
Unterschied in der Knochenbildung auf der Implantatoberfläche feststellbar sein. Laut Histo-
morphometrie ist dieser nach 6 Wochen wieder abgebaut. Demzufolge müssten Osteoblasten
und Osteoklasten an der Implantatoberfläche zu finden sein.
2 Wochen
In den Abb. 8.5 sind lichtmikroskopische Aufnahmen der beiden Gruppen rCtrl und rNB-C
nach 2 Wochen zusammengestellt. Auf der linken Seite sind die Kontrollgruppen, rechts die
beschichteten dargestellt. Die Abb. (a) und (b) zeigen Übersichtsaufnahmen mit geringer Ver-
größerung. Bei beiden Gruppen war eine gute Distanzosteogenese zu erkennen, d.h. es bildete
sich Knochen (B) in weiterer Implantatnähe. Generell waren viele Blutgefäße und Knochen-
mark (+) nachweisbar. Auffällig war die erhöhte Knochenbildung an der Implantatoberfläche
bei den beschichteten Implantaten, Abb. 8.5(b). Es war viel appositioneller Knochen entlang
der Implantatgeometrie zu erkennen. Das war deutlich als basophiler Streifen am Implantat
erkennbar. In der Kontrollgruppe war ebenfalls viel neu gebildeter Knochen, nur war hier
keine so ausgeprägte Oberflächenaffinität erkennbar. Die Knochenneubildung fand statistisch
verteilt statt. In den Abb. (c) und (d) sind höhere Vergrößerungen dieser beiden Gruppen
gezeigt. Bei beiden Gruppen waren Blutgefäße (&) und Knochenmark (+) anzutreffen. In der
Kontrollgruppe fand man häufig Stellen, an denen kein direkter Knochen-Implantat-Kontakt
zu erkennen war, was durch die Histomorphometrie dokumentiert ist. Oft war eine gerichte-
te Knochenbildung zum Implantat hin erkennbar. In Abb. (c) ist ein typischer Bereich von
neu gebildetem Knochen dargestellt. Es ist zwischen Implantatoberfläche und Knochen ein
kleiner Spalt erkennbar. Hier ist der Knochen in Richtung Implantatoberfläche gewachsen.
Darüberhinaus befanden sich auffällig viele mehrkernige Riesenzellen direkt auf der Implan-
tatoberfläche. Im Gegensatz zur Kontrolle waren bei der beschichteten Gruppe viele Bereiche
direkter Knochenapposition auffällig, Abb. 8.5(d). Dabei bildeten Osteoblastensäume viel
Osteoid (#) auf dem Beschichtungsmaterial. Die Schicht wird in der Abbildung als stark lila
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(a) Ctrl (b) NB-C
(c) Ctrl (d) NB-C
Abbildung 8.5.: Histologische Bilder nach 2 Wochen, Toluidinblau-Färbung, B: Knochen, I: Implan-
tat, #: Osteoid, +: Knochenmark, &: Blutgefäß
gefärbter Streifen sichtbar. Teilweise befanden sich Osteozyten in dem neuen Knochen an der
Schicht - ein direkter Verbund aus Schicht und Knochen.
4 Wochen
Die Abb. 8.6 zeigt die Gruppen unbeschichtet (rCtrl) und beschichtet (rNB-C) nach 4 Wochen
in zwei verschiedenen Vergrößerungen. Links Kontrollgruppe, rechts beschichtete Gruppe.
In den Übersichtsaufnahmen ist kein nomineller Unterschied zu 2 Wochen erkennbar. Bei
beiden Gruppen ist eine gute Distanzosteogenese nachweisbar. Periimplantär hat sich viel
mineralisierter Knochen gebildet. Wiederum ist eine hohe Osteoblastenaktivität sichtbar. Bei
der Kontrollgruppe gibt es ebenfalls längere Bereiche ohne direkte Knochenanlagerung. Ein
typischer Bereich ist in Abb. 8.6(a) mit höherer Vergrößerung gezeigt. Der Knochen scheint
reifer zu sein, mehr durchmineralisiert. Im gebildeten Knochen ist kein gerichtetes Wachstum
feststellbar.
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(a) Ctrl (b) NB-C
(c) Ctrl (d) NB-C
Abbildung 8.6.: Histologische Bilder nach 4 Wochen, Toluidinblau-Färbung, B: Knochen, I: Implan-
tat, &: Blutgefäß
In Abb. 8.5(d) ist ein Stück des appositionellen Knochens auf der NB-Schicht zu erken-
nen. Auch hier wird eine hohe Osteoblastenaktivität auf dem Schichtmaterial deutlich. Aber
im Vergleich zu 2 Wochen weist der Knochen eine reifere Struktur auf. Es haben sich mehr
Osteozyten im appositionellen Knochen gebildet, teilweise in der ehemaligen Schicht. Darüber-
hinaus ist eine lamellenartige Struktur vorhanden. Der gezeigte Bereich ist mit Blutgefäßen
durchsetzt und Knochenmark ist vorhanden.
6 Wochen
Die histologischen Bilder der beiden Gruppen rCtrl und rNB-C sind in den Abb. 8.7 darge-
stellt. In der Übersicht der Kontrollgruppe in Abb. 8.7(a) ist viel Knochenmark und eine gute
Durchblutung sichtbar. Im Vergleich zu 2 und 4 Wochen ist weniger Osteoblastenaktivität
zu verzeichnen. Der Knochen ist deutlich reifer als gegenüber 2 Wochen. Deutlich wird das
in der höheren Vergrößerung in Abb. 8.7(c). Lamellenartige Strukturen bilden sich aus und
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(a) Ctrl (b) NB-C
(c) Ctrl (d) NB-C
Abbildung 8.7.: Histologische Bilder nach 6 Wochen, Toluidinblau-Färbung, B: Knochen, I: Implan-
tat, +: Knochenmark, &: Blutgefäß
Osteonen mit Havers-Kanälen sind erkennbar.
In der beschichteten Gruppe, Abb. 8.7(b) waren im Vergleich zu den 2 und 4 Wochen
größere Bereiche ohne direktem Knochen-Implantat-Kontakt auffällig. Generell ist auch hier
der Knochen deutlich reifer als zuvor. Osteonen mit Havers-Kanälen sind auffindbar, Abb.
8.7(d). Bei höherer Vergrößerung fällt auf, dass Knochen an der Implantatoberfläche durch
Osteoklasten abgebaut wird. Es sind zwei Resorptionslakunen innerhalb des Knochens, der im
direkten Kontakt zur Implantatoberfläche steht, zu erkennen. Es sind vermehrt Osteoklasten
periimplantär nachweisbar (Pfeile). In Abb. 8.8 sind zwei Bilder von Osteoklasten gezeigt, die
die Schicht bzw. den neugebildeten Knochen auf der Implantatoberfläche abbauen (Pfeil). Die
Schicht ist in beiden Bildern als basophiler Bereich noch erkennbar. In (b) ist ein Osteoklast
mit Resorptionslakune zu erkennen, der gerade Knochen von der Implantatoberfläche abbaut.
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(a) (b)
Abbildung 8.8.: Histologische Bilder der NB-Schicht nach 6 Wochen. Osteoklasten (Pfeil) bauen
neu gebildeten Knochen auf der Implantatoberfläche ab.
8.4. Zusammenfassung und Diskussion
In diesem Kapitel wurden Untersuchungen zur Biokompatibilität und Osseointegration von
unbeschichteten und beschichteten Implantaten gezeigt. Das Ziel war, eine Korrelation zwi-
schen Beschichtung und erhöhter Osseointegration nachzuweisen. Gleichzeitig sollten diese
Ergebnisse mit Standardoberflächen verglichen werden.
Bevor überhaupt Tierstudien durchführbar sind, muss die Biokompatibilität nachgewiesen
sein. Dazu wurden die Zelltests Live/Dead R© und Zytotoxizitätstest durchgeführt. Sie wiesen
der NB-Schicht gute biokompatible Eigenschaften nach. Im Live/Dead R© -Test wurden nur
wenige nekrotische Zellen gefunden. Im Vergleich zur unbeschichteten Kontrollgruppe wur-
de kein Unterschied festgestellt. Auch im XTT-Test lag der Wert der Schicht ebenfalls im
Bereich der Kontrollgruppe. Die Schicht besitzt eine vergleichbare Biokompatibilität wie die
Titandioxodoberfläche, die für ihre hohe Biokompatibilität bekannt ist und dadurch vielfach
angewendet wird.
Es wurden zwei verschiedene Tiermodelle zur Bestimmung der Osseointegration verwendet
- Minipigmodell und Kaninchenmodell. Im Minipigmodell konnte anhand zwei verschiedener
Implantatsysteme gezeigt werden, dass die Schicht den BIC signifikant erhöhte. Beide be-
schichteten Implantatgruppen wiesen einen steigenden bzw. konstant hohen BIC von über
60 % bis fast 80 % nach 6 Wochen auf.
Um die Schicht mit anderen Standardoberflächen vergleichen zu können, d.h. einen Vergleich
zu den Parametern Rauheit und Hydrophilie ziehen zu können, wurde das Kaninchenmodell
verwendet. Einhergehend mit diesen Untersuchungen war eine Erhöhung der Implantatan-
zahl, was durch das Minipigmodell nicht mehr zu vertreten war. Kaninchen besitzen einen
etwa 3-fach schnelleren Knochenstoffwechsel als Menschen. Dadurch entsprach der beobach-
tete Zeitraum von 2-6 Wochen im Kaninchen eher 6-18 Wochen im Menschen. Anhand von
histomorphometrischen Untersuchungen wurde der Einfluss der Parameter Rauheit, Hydro-
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philie und Beschichtung auf die Osseointegration bestimmt. Im betrachteten Zeitraum konnte
durch BIC-Bestimmung kein wesentlicher Einfluss der Rauheit nachgewiesen werden. Die BIC-
Werte beider Kontrollgrupen lagen im Bereich um 40 %. Vermutlich ist der Zeitraum zu lang
gewesen um Unterschiede zwischen den einzelnen TiO2-Oberflächen festzustellen. Im Rah-
men dieser Tierstudie konnte durch (super-) hydrophile Implantatoberflächen ebenfalls keine
Erhöhung der Knochenapposition nachgewiesen werden. Auch hier waren die Unterschiede
zwischen Implantatgruppen innerhalb der Fehlergrenzen, sowohl bei maschinierten als auch
bei sandgestrahlen Oberflächen. Der in der Literatur (kontrovers) diskutierte Effekt wurde
nicht bestätigt.
Einen deutlichen Unterschied zu den Parametern Rauheit und Hydrophilie zeigten hinge-
gen die beschichteten Implantatoberflächen. Der Knochen-Implantat-Kontakt wurde in den
ersten 4 Wochen auf einen Wert über 60 % gesteigert. Nach 6 Wochen wurde die Erhöhung
des BIC allerdings wieder ausgeglichen. Diese Resultate wurden durch histologische Betrach-
tungen bestätigt. In den ersten 4 Wochen bildete sich auffallend viel Knochen direkt auf
der beschichteten Oberfläche. Es wurde eine hohe Osteoblastenaktivität periimplantär fest-
gestellt. Die Knochenbildung ging von der Implantatoberfläche aus. Die Knochenneubildung
bei der Kontrollgruppe war ebenfalls hoch, trat aber eher zufällig verteilt und nicht gerichtet
auf. Weiterhin wurde eine Verringerung des BIC bei der beschichteten Gruppe nach 6 Wo-
chen festgestellt. Dieses Absinken des BICs konnte durch Knochenabbau über Osteoklasten
erklärt werden. Der Knochenabbau resultierte zum einen daraus, dass Kaninchen einen deut-
lich schnelleren Knochenstoffwechsel aufweisen als Menschen. Daher ist die Zeitskala dieser
Messungen nicht direkt zur Abb. 2.4 vergleichbar. Zum anderen fand keine mechanische Be-
lastung statt wie sie im Kiefer durch Kaukräfte stattfindet. Deshalb wurde der neu gebildete
Knochen im Zuge des Remodelling-Prozesses wieder abgebaut. Denn nach 6 Wochen wurden
vermehrt Osteoklasten auf den beschichteten Oberflächen gefunden.
Das wesentliche Ziel der Beschichtung ist, die Osseointegration in der Frühphase der Ein-
heilung so zu erhöhen, dass eine Sofortbelastung erreicht werden kann. Um diesen Punkt be-
urteilen zu können müssten Stabilitätstest osseointegrierter Implantate durchgeführt werden.
Dennoch wurde anhand von Histomorphometrie und Histologie deutlich, dass die Osseointe-
gration durch das Schichtmaterial gesteigert werden konnte. Im nächsten Kapitel wurde die
Frage untersucht, warum ein so hoher BIC und eine so hohe Osteoblastenaktivität gerade
nach 2 Wochen im Vergleich zur Kontrolle nachgewiesen wurde.

9. Matrixwechsel
In Kap. 8 wurde die Osseointegration des Beschichtungsmaterials untersucht. Dabei wurde
eine Verbesserung der Osseointegration durch die beschichteten Implantate gegenüber un-
beschichteten erzielt. Es zeigte sich, dass durch die Schicht frühzeitig viel Knochen von der
Implantatoberfläche ausgehend gebildet wird. Nach 2 Wochen ist eine hohe Osteoblastenak-
tivität im Kaninchen erkennbar. Im Vergleich zu anderen, eingangs beschriebenen Beschich-
tungsmaterialien ist diese initiale Knochenbildung auffallend hoch. In diesem Kapitel werden
die Ursachen für die beschriebenen Resultate untersucht. Der Schlüsselmechanismus für die
Wirkungsweise des NanoBone R© -Granulats ist ein schneller Austausch der Silica-Matrix durch
eine organische, autologe Matrix, vgl. Abs. 2.5.2. Da die Struktur der Schicht nahezu identisch
zur Struktur des Granulats ist, liegt es somit nahe, dass ein Matrixwechsel auch innerhalb der
Schicht stattfinden könnte.
Zur Untersuchung dieser Fragestellungen wurden in vivo Untersuchungen an Wistar Ratten
im Zeitraum von 6 und 12 Tagen und ex vivo-Versuche im Femur von Kaninchen innerhalb
weniger Stunden durchgeführt. Zusätzlich wurden Versuche mit humanem Blut innerhalb
weniger Minuten absolviert, um den Matrixwechsel ansich genauer zu charakterisieren und
um den Zeitraum einzuschränken.
9.1. In vivo - Wistar Ratten
In Anlehnung an [106] wurde die Wechselwirkung der NB-Schicht mit dem Organismus sub-
kutan nach 6 und 12 Tagen in vivo untersucht. Dazu wurden beschichtete Implantate in das
Fettgewebe von Wistar Ratten eingebracht. Die Schicht wurde anschließend mittels REM-
und EDX-Analyse hinsichtlich Morphologie und Zusammensetzung untersucht.
9.1.1. Chirurgischer und experimenteller Ablauf
Das Protokoll für den tierexperimentellen und chirurgischen Ablauf erfolgte nach den Richtli-
nien für den Umgang mit Labortieren. Es wurden männliche Wistar Ratten mit einer Körper-
masse von 300-400 g (Charles River Laboratories, Sulzfeld, Germany) verwendet - Standard-
Laborfutter und Wasser ad libitum. Die Ratten wurden mit einer intraperitonealen Injektion
mit 60 mg/kg von Natriumpentobarbital (Sigma, Deisenhofen) anästhesiert. Sie wurden in
Bauchlage auf einer Heizmatte positioniert, um die Körpertemperatur aufrecht zu erhalten.
Durch einen 2 cm langen Schnitt am Nacken wurde ein beschichtetes Implantat (l=5 mm,
d=3.7 mm) pro Tier in das Fettgewebe eingesetzt. Die Wunde wurde mit resorbierbaren Naht-
material (Marlin, Markneukirchen) verschlossen. Nach 6 und 12 Wochen wurden die Tiere
euthanasiert und die Proben mit umliegendem Gewebe entnommen. Die Proben wurden in
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(a) REM-Aufnahme der Schicht (b) REM-Aufnahme nach 6 Tagen in der Ratte sub-
kutan
Abbildung 9.1.: REM-Aufnahmen der Schicht vorher (a) und nach (b) 6 Tagen subkutan in der
Ratte. Nach der Implantation ist die Struktur der Schicht ähnlich zu vorher. Die gleichen sphärischen
Agglomerate sind erkennbar, aber auch die Porosität ist nahezu erhalten geblieben. Der organische
Film über der Schicht ist präparationsbedingt.
4 % Formaldehyd (Formalin R© ) fixiert und nach Entwässerung und Lösungsmittelaustausch
über eine Acetonreihe überkritisch getrocknet. Das Implantat wurde vorsichtig per Hand vom
umliegenden Gewebe frei gelegt und mit Gold und Palladium besputtert.
9.1.2. Ergebnisse
Alle Tiere zeigten keine Auffälligkeiten innerhalb des gesamten Implantationszeitraumes. In
Abb. 9.1 sind zwei REM-Aufnahmen der Schicht vor Implantation und nach 6 Tagen gezeigt.
Das Material hat sich in dieser Zeit nicht abgebaut und ist mit ähnlicher Struktur noch auf
der Implantatoberfläche vorhanden. Die Struktur der Schicht ist, wie in Kap. 6 beschrieben,
gekennzeichnet durch eine hohe Nanoporosität, Abb. 9.1(a). In Abb. 9.1(b) ist die Schicht
nach 6 Tagen subkutan zu sehen. Auf der Oberfläche ist ein organischer Film zu erkennen.
Die Struktur der Schicht ist im Vergleich zu vorher (a) nahezu erhalten geblieben. Die sphäri-
schen Agglomerate (300− 800 nm) und auch die Porosität sind im Wesentlichen erhalten. Die
gleichen Ergebnisse wurden auch nach 12 Tagen erzielt, deshalb wird an dieser Stelle nicht
weiter darauf eingegangen.
Die Zusammensetzung der Schicht nach Implantation wurde mittels EDX-Analyse be-
stimmt. An jedem Präparat wurde an mehreren Stellen ein EDX-Spektrum aufgenommen.
Die jeweiligen Spektren nach sechs Tagen sind in Abb. 9.2 gezeigt. Die obere Kurve ist das
Spektrum der Schicht vor der Implantation. Alle anderen Kurven sind von den verschiedenen
Proben aus den verschiedenen Tieren. Die für die Schicht repräsentativen Elemente sind Calci-
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Abbildung 9.2.: EDX-Spektren weisen kein Silizium nach.
um, Phosphor und Silizium. Die Signale Gold und Palladium kommen von der Sputter-Schicht
sowie Titan und Aluminium von der Implantatoberfläche. Anhand der Ti- und Al-Signale wird
deutlich, dass die Spektren die Zusammensetzung des gesamten Schichtvolumens wiedergeben.
Bei allen Messungen konnte nach 6 Tagen kein Silizium mehr nachgewiesen werden (s. rote
Pfeile). Weiterhin ist die Intensität des O-Signals im Vergleich zu vorher deutlich reduziert.
Die Intensitätsverhältnisse von O- und C-Signal IOIC sind in allen Fällen kleiner als vorher.
Die SiO2-Matrix wurde demzufolge in dieser Zeit abgebaut. Die Spektren nach 12 Tagen sind
identisch zu den nach 6 Tagen und befinden sich deshalb im Anhang, siehe Abb. A.5. An-
hand beider Untersuchungen (REM und EDX) zeigte sich, dass innerhalb von 6 Tagen die
SiO2-Matrix abgebaut wurde, wobei sich Form und Struktur des Beschichtungsmaterials nicht
wesentlich änderten. Da das Beschichtungsmaterial identisch zu der Struktur des Granulats
ist, kann davon ausgegangen werden, dass die SiO2-Matrix hier ebenfalls durch eine organische
Matrix ersetzt wurde, siehe Abs. 2.5.2.
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(a) SE-Bild, vorher (b) TiKα (c) CaKα (d) SiKα
(e) SE-Bild, nachher (f) TiKα (g) CaKα (h) SiKα
Abbildung 9.3.: EDX-Mapping vor (obere Reihe) und nach (untere Reihe) Implantation ex vivo,
Impl.: Implantat, NB-C: Schicht, Ep.: Epoxid. Nach Implantation ist kein Si mehr nachweisbar. Die
Signale im Bild (h) sind Untergrund (Bremsstrahlung).
9.2. Ex vivo - Kaninchen
Im vorherigen Abschnitt wurde gezeigt, dass die SiO2-Matrix durch eine organische Matrix
ersetzt wurde. Dieser Prozess war nach 6 Tagen bereits abgeschlossen. Um diesen Effekt
zeitlich genauer aufzulösen, wurden beschichtete Implantate in den Femur von euthanasierten
New Zealand White Rabbits eingebracht (ex vivo) und die Zusammensetzung der Schicht
bestimmt. Dadurch konnte der Untersuchungszeitraum auf max. 5 h eingegrenzt werden.
9.2.1. Experimenteller Ablauf
New Zealand White Rabbits wurden im Rahmen eines anderen Tierversuchs euthanasiert.
Im Anschluss der dazugehörigen Probenentnahme wurde jeweils ein beschichtetes Implantat
KAPITEL 9. MATRIXWECHSEL 85
in jeden Femur eingebracht, vgl. Abs. 8.3.2. Der Zeitraum von Euthanasie bis Implantation
betrug ca. 1-2 h. Man kann folglich davon ausgehen, dass die lokalen Prozesse auf zellulärer
Ebene noch intakt waren. Die Implantate wurden nach dem Einsetzen sofort mit dem umlie-
genden Knochengewebe entfernt und mit 4 %-iger Formaldehydlösung fixiert. Die Fixierung
des Gewebes hängt dabei von der Diffusion des Formaldehyds in das Knochengewebe ab. Als
Faustregel gilt in der Histologie eine Eindringtiefe von 1 mm pro Stunde. Damit kann man
also den Matrixwechsel im ex vivo-Knochen auf ca. 3− 5 h eingrenzen. Histologische Schliffe
wurden nach Donath [123] angefertigt, dabei wurden die Implantate in Epoxidharz eingebettet
und entlang ihrer Längsachse geschnitten. Zur Auswertung wurden hier aber die Anschnitte,
die bei der Präparation entstehen, verwendet.
9.2.2. Ergebnisse
In Abb. 9.3 sind die REM-Bilder und die dazugehörigen Elementverteilungen von Titan, Cal-
cium und Silizium im Vergleich zu vor der Implantation dargestellt. Im jeweiligen SE-Bild
ist die Schicht auf der Titanoberfläche als schmaler Streifen zu erkennen. Links davon ist das
Einbettmedium Epoxid, rechts das Titanimplantat. In Abb. (c) und (g) sind die zur Schicht
zugehörigen Calcium-Verteilung vor und nach Implantation dargestellt. Beide Abbildungen
zeigen, dass sich die Schicht nicht aufgelöst hat und sich auf der Implantatoberfläche be-
findet. Vergleicht man nun die Silizium-Verteilungen, (d) und (h), fällt auf, dass nach der
Implantation kein Silizium in der Schicht nachweisbar ist. Die Verteilung (h) müsste zum
einen deckungsgleich zur Calcium-Verteilung (g) sein, zum anderen müsste die Intensität am
Ort der Schicht höher sein. Die Signale, die sich in der Si-Verteilung (h) dennoch zeigen, kom-
men vom Untergrund der Messung. Der Untergrund (Bremsstrahlung) ist materialabhängig.
Bei Titan beispielsweise ist der Untergrund höher als beim Epoxid, der hauptsächlich aus
Kohlenstoff besteht.
Der in den Ratten beobachtete Austausch der Silicamatrix wurde in diesem Versuch auf 2 h
nach Implantation eingegrenzt. Anhand von EDX-Messungen konnte kein Silizium innerhalb
der Schicht detektiert werden, wenngleich die Schicht auf der Implantatoberfläche vorhanden
war.
9.3. In vitro - Blut
Der vorangegangene Abschnitt hat gezeigt, dass der Matrixwechsel in den ersten Stunden
nach Implantation abgeschlossen sein muss. Mit den folgenden Untersuchungen wurde dieser
Zeitraum weiter eingeschränkt und gleichzeitig wurde dieser Effekt als solches genauer unter-
sucht. Wie im Abs. 2.5.2 beschrieben, geht der Matrixwechsel des Granulats einher mit der
Vaskularisierung des Biomaterials. Aus diesem Grund wurde die Wechselwirkung der Schicht
mit Blut untersucht. Dazu wurden beschichtete Implantate in humanes Blut getränkt und
nach 30 min bis 5 h wieder entnommen. So war es möglich, eine Zeitauflösung im Bereich von
Minuten bis Stunden zu realisieren.
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(a) Histo SiO2-Schicht nach 0.5 h (b) Histo SiO2-Schicht nach 1 h
(c) Histo SiO2-Schicht nach 3 h (d) Histo SiO2-Schicht nach 5 h
Abbildung 9.4.: Histologische Schliffe der SiO
2
-Schicht (Kontrolle) nach der Wechselwirkung mit
humanem Blut
9.3.1. Experimenteller Ablauf
Es wurden insgesamt 16 Titanimplantate mit NB beschichtet, acht mit einer Schichtdicke
von 5 µm und weitere acht mit 10 µm. Alle Implantate wurden in jeweils 3 ml humanes Blut
gegeben. Dabei wurde auf Gerinnungshemmer wie z.B. Heparin oder EDTA verzichtet, da
sie durch Bindung der Ca-Ionen im Blut, die an der Blutgerinnung beteiligt sind, die An-
zahl der freien Ca-Ionen verändern, was nicht den Bedingungen des Implantationsprozesses
entspricht. Die Temperatur des Blutes wurde während des gesamten Versuchszeitraumes auf
36− 37 ◦C eingestellt. Die Proben wurden nach 0.5 h, 1 h, 3 h und 5 h entnommen und in
4%-iger Formaldehyd-Lösung fixiert. Eine Hälfte der Proben wurde anschließend überkritisch
getrocknet und für REM- und EDX-Analysen präpariert. Von der anderen Hälfte wurden
histologische Dünnschliffe angefertigt. So konnten zu jedem Zeitpunkt histologische und elek-
tronenmikroskopische Untersuchungen durchgeführt werden. Die Elementzusammensetzung
wurde an fünf verschiedenen Stellen per EDX bestimmt und daraus die Siliziumkonzentration
in der NB-Schicht errechnet.
Zur Kontrolle wurden acht Implantate nur mit der SiO2-Matrix beschichtet. Dazu wurden
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(a) SiO2-Schicht (b) SiO2-Schicht nach 0.5 h in Blut
Abbildung 9.5.: REM-Aufnahmen der SiO
2
-Schicht vor und nach 0.5 h im Blut
die Implantate wie zuvor mit NB-Schicht beschichtet, Schichtdicke ca. 10 µm, und anschlie-
ßend wurde der Hydroxylapatit mittels EDTA (Ethylendiamintetraessigsäure) herausgelöst.
EDTA ist ein Komplexbildner und bindet die Ca-Ionen vom Hydroxylapatit der Schicht. Dazu
wurden die beschichteten Implantate für 24 h in ein EDTA-Bad gelagert, anschließend mit
Wasser und Aceton gespült und an Luft getrocknet. Somit wurde der HA aus der Schicht
herausgelöst und die SiO2-Matrix blieb als Schicht auf der Implantatoberfläche. Die SiO2-
beschichteten Implantate wurden ebenfalls für 0.5 h, 1 h, 3 h und 5 h in 3 ml humanes Blut
gegeben und anschließend in 4%-iger Formaldehyd-Lösung fixiert und überkritisch getrocknet.




Erwartungsgemäß war das Blut nach kurzer Zeit aufgrund des fehlenden Gerinnungshem-
mers koaguliert. Dadurch bildete sich bei allen Implantaten eine partielle Einkapselung aus
koaguliertem Blut. In den Abb. 9.4 sind Bilder von den histologischen Schliffen der SiO2-
Schicht nach der Blutbehandlung gezeigt. Direkt auf der Implantatoberfläche (schwarz) ist
die SiO2-Schicht als heller Streifen zu erkennen. Die blau bis lila-farbenen Strukturen sind die
Blutzellen, die durch die Koagulation des Blutes auf der Oberfläche anlagern. Die SiO2-Schicht
war nach allen Zeitpunkten unverändert auf der Implantatoberfläche, d.h. eine Verringerung
der Schichtdicke oder Ablösungen wurden nicht beobachtet.
Abb. 9.5 zeigt rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der SiO2-Schicht vor (a) und
nach 0.5 h (b) Behandlung mit Blut. Nach 0.5 h sind durch die Blutgerinnung Fibrin (Fäden)
und Blutzellen auf der Oberfläche. Im Vergleich vorher zu nachher sind in der Mikrostruktur
aber keine Unterschiede feststellbar.
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(a) Histo NB-Schicht nach 0.5 h in Blut (b) Histo NB-Schicht nach 1 h in Blut
(c) Histo NB-Schicht nach 3 h in Blut (d) Histo NB-Schicht nach 5 h in Blut
Abbildung 9.6.: Histologische Schliffe der NB-Schicht
9.3.3. Ergebnisse NB-Schicht
Wie bei der SiO2-Schicht bildete sich um die NB-beschichteten Implantate eine Einkapse-
lung aus geronnenem Blut. In den Abb. 9.7 sind Bilder von den histologischen Dünnschliffen
der Schicht nach Blutbehandlung gezeigt. Die NB-Schicht ist als heller Streifen parallel zur
Implantatoberfläche zu erkennen. Die Schichtdicke der NB-Schicht über den betrachteten
Zeitraum war konstant. Es fand also kein Auf- oder Ablösen der NB-Schicht als solches statt.
In Abb. 9.7 sind zwei REM-Aufnahmen der NB-Schicht (a) vor und (b) nach 0.5 h darge-
stellt. Im Vergleich beider Bilder sind keine Unterschiede hinsichtlich der Struktur im Mikro-
meterbereich festzustellen. Die raue Oberfläche ist auch nach der Blutbehandlung vorhanden.
Das Verhältnis der Siliziumkonzentration in der NB-Schicht vor der Blutbehandlung zu nach-
her ist in Abb. 9.8 zeitabhängig für die zwei Schichtdicken d = 5 µm und d = 10 µm darge-
stellt (Ausgangswert ist auf 100 % gesetzt). Bereits nach einer halben Stunde sanken beide
Si-Konzentrationen auf 20 % des Ausgangswertes und blieben bis 5 h auf diesem Niveau. Bei-
de Si-Konzentrationen erreichten eine Art Sättigung bei ca. 20 %. Das lokale Minimum bei
t = 1 h der dickeren Schicht ist im Bereich des Fehlers der Messung und nicht signifikant. In
beiden Fällen wurde die SiO2-Matrix innerhalb von 30 min abgebaut. Die Sättigung ist fol-
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(a) NB-Schicht (b) NB-Schicht nach 0.5 h in Blut
Abbildung 9.7.: REM-Aufnahmen der NB-Schicht vor und nach 0.5 h im Blut
gendermaßen zu erklären. Zum einen kann eventuell nur eine bestimmte Menge SiO2 im Blut
aufgenommen werden. Zum anderen könnte es sein, dass die Menge der Proteine im Blut, die
am Matrixwechsel beteiligt sind, nicht ausgereichend war und es deshalb zu dieser Sättigung
kam. Für den ersten Fall soll abgeschätzt werden, wieviel SiO2 sich in 3 ml Blut gelöst hat.
Dazu werden folgende Überlegungen herangezogen.
Die Schicht (24 wt % SiO2) mit der Dicke d = 10 µm besitzt die Masse mSiO2 . Mit der
Annahme eines zylindrischen Implantats ergibt sich:





) · l (9.1)
mit der Dichte %s, Implantatdurchmesser di = 3 mm bzw. Implantatdurchmesser mit Schicht
ds = 3.01 mm und Implantatlänge l = 9 mm. Die Dichte der Schicht wird hier grob als
1 g/cm3 angenommen. Der Wert ist durch die Porosität real niedriger, er bildet somit eine
obere Grenze für diese Überlegung. Das ergibt für die Masse von mSiO2 :
mSiO2 = 2 · 10−4 mg. (9.2)
Angenommen es wäre das ganze SiO2 der Schicht gelöst, wäre das ein Wert von
10−4 mg
3 mg
= 70 ppm, (9.3)
mit der Dichte von Blut von 1 g/ml. Der Wert liegt also in der Größenordnung von 10− 100 ppm.
Der Wert für Wasser ist in etwa 150 ppm, [95]. Unter der Annahme, dass der Wert für Blut
in der gleichen Größenordnung liegt, könnte der Effekt der Sättigung dadurch erklärt werden,
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Abbildung 9.8.: Siliziumkonzentration in Bezug zur Ausgangskonzentration in der NB-Schicht nach
Tränkung mit Blut.
dass die maximale Aufnahme von SiO2 für Blut erreicht wäre. Die zweite Erklärung wäre,
dass alle Proteine, die bei dem Matrixwechsel beteiligt sind, aufgebraucht worden sind.
Festzuhalten ist allerdings, dass der Matrixwechsel nur in Verbindung mit dem Hydroxyla-
patit abläuft. Denn in der Kontrollgruppe (SiO2-Schicht) wurde deutlich weniger oder kein
SiO2 abgebaut, siehe Abb. 9.4.
9.4. Zusammenfassung und Diskussion
In diesem Kapitel wurde die Wechselwirkung des Biomaterials mit dem lebenden Organismus
untersucht. In Wistar Ratten wurden beschichtete Implantate subkutan eingesetzt. Anhand
von EDX-Analysen und REM-Aufnahmen wurde gezeigt, dass ein Austausch der SiO2-Matrix
durch eine organische Matrix stattfand, ohne dabei die Struktur der Schicht signifikant zu ver-
ändern. Dieser Prozess war nach 6 Tagen bereits abgeschlossen. Um den Ablauf zeitlich weiter
einzugrenzen, wurden beschichtete Implantate ex vivo in den Femur von New Zealand White
Rabbits eingesetzt. Auch hier wurde durch REM- und EDX-Messungen nachgewiesen, dass
die SiO2-Gelmatrix innerhalb weniger Stunden umgebaut wurde. Daraufhin wurde der Beob-
achtungszeitraum weiter eingeschränkt, indem die Wechselwirkung der Schicht mit humanem
Blut untersucht wurde. Es wurde ein Abbau der SiO2-Matrix nach ca. 30 min aufgezeigt. Die
Ausgangskonzentration des SiO2 hatte sich nach 30 min auf ca. ein Fünftel reduziert. Dieser
Wert blieb über die gesamte Messzeit konstant, es trat eine Sättigung auf. Die gleiche Un-
tersuchung wurde an der SiO2-Schicht (ohne HA) durchgeführt. Das SiO2 der Schicht wurde
auch nach 5 h auf den Implantaten nachgewiesen.
Der Matrixwechsel in der NB-Schicht ist demzufolge nicht durch einen Lösungsprozess er-
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klärbar, ansonsten hätte sich die reine SiO2-Schicht ablösen müssen. Der Gewichtsverlust
des SiO2 war hier 80 % innerhalb von 30 min. In anderen Untersuchungen, bei denen SiO2-
Xerogel als Material für drug delivery eingesetzt wird, zeigen Gewichtsverluste von etwa 30 %
innerhalb mehrerer Tage, [137139].
Der Hydroxylapatit muss folglich eine wesentliche Rolle beim Austausch der Matrix spielen.
Es ist bekannt, dass HA eine hohe Proteinaffinität besitzt und er deshalb auch für Protein-
isolierung eingesetzt wird, [140]. Darüberhinaus gibt es mehrere Publikationen zur Protein-
adsorption an Hydroxylapatit. Folgender Ablauf wäre als Erklärung für den SiO2-Austausch
denkbar: Als erstes werden Proteine, da sie polare Makromoleküle sind, durch die bei pH 7.4
negative Oberfläche von SiO2 adsorbiert. Weiterhin ist bekannt, dass die stärksten Wechsel-
wirkungen zwischen HA und Proteinen durch die NH+3 und COO
 Gruppen hervorgerufen
werden, [10, 141144]. Dadurch wird das SiO2 von der HA-Oberfläche gelöst. Was genau bei
diesem Vorgang abläuft, kann im Rahmen dieser Arbeit nicht geklärt werden und benötigt wei-
tere Untersuchungen. Eine wichtige Frage dabei ist, welche Proteine durch den Matrixwechsel
von der Schicht adsorbiert werden. Im Vergleich zu immunohistochemischen Untersuchungen
am Granulat, [109], liegt die Vermutung nahe, dass auch hier knochenspezifische Proteine wie
BMP-2, Osteocalcin, Osteopontin usw. eine ganz wesentliche Rolle spielen.

10. TiO2-Rauheit über Sol-Gel
In diesem Kapitel soll geprüft werden, ob die Beschichtung mit NB direkt mit einer TiO2-
Beschichtung gekoppelt werden kann. Daraus ergibt sich die Option, eine Kombination aus
einer rauheitsgebenden TiO2-Schicht und der bioaktiven NB-Schicht zu verwenden. Das be-
deutet vor der in Kap. 5 beschriebenen NB-Beschichtung einen zusätzlichen Beschichtungs-
schritt einzufügen, der auf einem Implantat-Rohling die raue TiO2-Oberfläche erzeugt. Da-
durch entfielen Ätzprozesse im Anschluss an das Sandstrahlen, vgl. Abs. 2.3.2 und es könnten
Prozessabläufe in der Implantatherstellung mit geringem Finanz- und Zeitaufwand betrieben
werden. Im vorliegenden Kapitel sind erste geleistete Vorarbeiten dazu beschrieben.
10.1. Beschichtung
Der TiO2-Beschichtungsprozess ist als Teilprozess im NB-Beschichtungsverfahren integriert.
Das bedeutet, dass die Beschichtung ebenfalls per Spin-Spray-Coating mit derselben Anlage
erfolgt. Der Unterschied ist, dass eine andere Beschichtungsdispersion verwendet wird. Das
Ziel ist, TiO2-Kristallite mit definierter Partikelgröße in ein TiO2-Gel einzubauen.
10.1.1. Beschichtungsdispersion
Das Beschichtungsmaterial wird ebenfalls über den Sol-Gel-Prozess gewonnen. Als Ausgangs-
material wurden zwei verschiedene Materialen verwendet. Tetraethylorthotitanat (TEOT)
und Titantetrachlorid (TiCl4). Beide Verbindungen reagieren in Kontakt mit Wasser sehr
schnell zu TiO2. Im ersten Fall werden die Ethylgruppen suksessiv abgespalten und durch die
entstandenen OH-Gruppen tritt Kondensation auf.
Ti(OR)4 + H2O −−→ HO−Ti(OR)3 + ROH (10.1)
Ti(OR)4 + 4 H2O −−→ Ti(OH)4 + 4 ROH (10.2)
Im zweiten Fall entsteht bei Wasserkontakt HCl:
TiCl4 + 4 H2O −−→ Ti(OH)4 + 4 HCl (10.3)
In beide Sol-Ansätze wurden TiO2-Kristallite mit einer mittleren Größe von etwa 1.3 µm
gegeben (STREM Chemicals).
10.1.2. Beschichtungsprozess
Der eigentliche Beschichtungsvorgang erfolgt ebenfalls über Spin-Spray-Coating. Dabei wer-
den nahezu die gleichen Parameter wie bei der NB-Beschichtung vorgenommen, siehe Kap. 5.
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Abbildung 10.1.: REM und XRD der TiO
2
-Kristallie
Ebenfalls findet der Sol-Gel-Übergang auf der Implantatoberfläche statt. Durch den Sprüh-
prozess kommen die TEOT-Moleküle in Kontakt mit dem Wasser und dem CO2 der Luft,
welches als Katalysator bei der Reaktion agiert.
10.2. Ergebnisse
Struktur
In Abb. 10.1(a) ist eine REM-Aufnahme der TiO2-Kristallite dargestellt. Es zeigt sich, dass
Partikel ab einer Größe von etwa 0.5 µm vorhanden sind. Der Großteil jedoch liegt im Be-
reich von 1.0− 1.3 µm (Herstellerangabe). In Abb. 10.1(b) ist ein Diffraktogramm der TiO2-
Partikel gezeigt. Alle identifizierten Reflexe gehören zur Titandioxidphase Rutil. Es waren
keine weiteren Reflexe sichtbar, somit ist das Material phasenrein.
Die TiO2-Schicht ist in Abb. 10.2 in zwei unterschiedlichen Vergrößerungen gezeigt. In (a)
erkennt man eine teilweise offenporige Struktur, die durch die Kristallite erzeugt wird. Weiter-




O2-Plasmavorbehandlung tPl 20 s
Abstand O2-Plasma d 8 mm
Feststoffgehalt FS 1.3 wt %
Beschichtungszeit tB 0.5− 1 s
Iterationen n 1-10
Trocknungszeit tTr 15 s
Rotationsgeschwindigkeit U 300 min−1
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(a) (b)
Abbildung 10.2.: Rauheit durch Titandioxidbeschichtung. a) Übersichtsaufnahme b) Einbettung
der TiO
2
-Kristallite in das TiO
2
-Gel (Pfeile)
hin besitzt die Schicht eine raue Oberfläche. In (b) sind das TiO2-Gel und die TiO2-Kristallite
zu erkennen. Im Vergleich zum Ausgangsmaterial (Abb. 10.1(a)) sind die Kristallite hier um-
mantelt von dem TiO2-Gel. Das ist deutlich an den Rändern der Partikel zu erkennen. Vorher
besitzen sie klar abgegrenzte Kanten, wohingegen sie durch das Gel runde Abgrenzungen
aufweisen.
Rauheit
Die Rauheit wurde nach Abs. 3.2 bestimmt. Dazu wurden maschinierte Titanschrauben nach
oben stehender Prozedur beschichtet. Anhand von 3D-Stereo-REM wurde die mittlere Rauheit
ermittelt:
sa = 0.3 µm
Dieser Wert ist im Vergleich zu kommerziellen Implantatoberflächen noch eine Größenordnung
zu niedrig. Man könnte mit einer anderen TiO2-Kristallitegröße evtl. auch mit einer bimoda-
len Größenverteilung die mittlere Rauheit erhöhen. Durch zwei verschiedene Partikelgrößen,
die sich mindestens um eine Größenordnung voneinander unterscheiden, könnte man ein kom-
plexes Porensystem erreichen und gleichzeitig diese hier beschriebene Submikrometer-Rauheit
beibehalten.
Kombination
In Abb. 10.3 ist eine REM-Aufnahme einer Titanschraube gezeigt, auf der beide Beschich-
tungsprozeduren nacheinander angewendet worden sind. Diese Oberfläche ist eher mit den
zuvor diskutierten maschinierten Oberflächen vergleichbar.
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Das Ziel dieses Abschnittes war es, den Beschichtungsprozess mit der bioaktiven Schicht zu
erweitern. Im Hinblick auf eine industrielle Anwendung wäre es so möglich die Oberfläche eines
Implantat-Rohlings direkt nacheinander in zwei ähnlichen Prozessschritten zu modifizieren.
Die nächsten Schritte wären dabei, die Rauheit entsprechend zu erhöhen, durch eine andere
Wahl der Partikel oder ggf. durch Verwendung eines Platzhalters. Darüberhinaus müssen dann
mechanische Messungen wie Haftzugtest, Scherkraftmessungen o.ä. aufklären, ob ein Ablösen
der Schicht auftreten würde. Es wurde aber gezeigt, dass eine Kombination aus TiO2-Schicht
und NB-Schicht in einem Beschichtungsprozess realisiert werden kann.
11. Zusammenfassung
Der Kurz- und Langzeiterfolg von Implantaten ist abhängig von der Stabilität der Implantat-
verankerung im Knochengewebe. Die Stabilität hängt davon ab, wie gut das Implantat in den
Knochen integriert ist (Oseointegration). Da die Oberfläche eines Implantates im Kontakt mit
dem umliegenden Gewebe ist, spielen Oberflächeneigenschaften wie chemische Zusammenset-
zung, Rauheit, Oberflächenenergie usw. eine entscheidende Rolle. Demzufolge wird auf diesen
Gebieten viel Aufwand betrieben, die Osseointegration von Implantaten zu steigern und zu be-
schleunigen. Die Standard-Oberfläche ist eine raue TiO2-Oberfläche, die durch Sandstrahlen
und anschließendem Säureätzen oder durch anodische Oxidation hergestellt wird. Der Trend
geht aber zu bioaktiven Schichten, Proteine wie z.B. BMPs, die auf die Implantatoberfläche
aufgegbracht werden.
Das Ziel dieser Arbeit war es, eine bioaktive Beschichtung auf Implantaten aufzubringen.
Dazu bildete die NanoBone R© -Technologie die Grundlage. Die Eigenschaften des im Men-
schen angewandten Knochenaufbaumaterials NanoBone R© -Granulat sollten in eine Beschich-
tung überführt werden. Das Granulat besteht aus einer Silicagelmatrix mit eingebetteten
Hydroxylapatit-Kristalliten. Durch den Matrixwechsel des Biomaterials nach wenigen Tagen
in vivo erfolgt ein Austausch der SiO2-Matrix durch autologe Proteine wie BMP-2, Osteo-
calcin usw. direkt in vivo. Dadurch wird das Material in kurzer Zeit durch Knochen ersetzt.
Die strukturellen Eigenschaften und die daraus resultierende Wikrungsweise dieses Granulats
sollten auf eine Beschichtung auf Implantaten übertragen werden.
Der gesamte Beschichtungsprozess ist in vier Teilprozesse unterteilt: Plasmavorbehandlung,
Beschichtung, Trocknung und Plasmanachbehandlung. Vor dem eigentlichen Beschichtungs-
vorgang wird die Implantatoberfläche mittels atmosphärischen Sauerstoffplasmas gereinigt.
Dabei wird das Implantat für tPl = 20s rotierend durch das Plasma gefahren, so dass die
kohlenstoffhaltigen Moleküle (Fette o.ä.), die sich auf jeder Oberfläche unter Normalbedin-
gungen anlagern, entfernt werden. Die Oxidschicht der Implantatoberfläche wurde durch das
Sauerstoffplasma erhöht. Dies hatte aber keine Auswirkungen auf die Rauheiten der Titan-
dioxidoberflächen. Die Temperatur der Implantatoberfläche wurde aber durch das Plasma
erhöht. Es wurden nach der Plasmabehandlung Temperaturen von bis zu T = 140 ◦C gemes-
sen. Die Temperatur hatte Auswirkungen auf die Struktur der Schicht.
Die Beschichtung erfolgt durch Spin-Spray-Coating unter der Verwendung des Sol-Gel-
Prozesses. Die Beschichtungsdispersion besteht aus einem SiO2-Sol und synthetischem, nano-
kristallinem Hydroxylapatit (ncHA), der morphologisch identisch zu humanem Hydroxylapatit
ist. Das Dispersionsmedium ist Ethanol. Die Schicht soll die Implantatoberfläche möglichst
homogen bedecken, d.h. die Schicht soll an allen Stellen der Implantatoberfläche die gleiche
Schichtdicke aufweisen. Deshalb wird die Dispersion während der Rotation des Implantates
aufgesprüht, wobei die Implantatoberfläche komplett benetzt wird. Nach einem Trocknungs-
97
98 KAPITEL 11. ZUSAMMENFASSUNG
schritt wird der Ethanol entfernt. Die SiO2-Polyeder im Sol können sich dadurch untereinan-
der vernetzen und das Sol geht in ein Gel über. Dabei wird der ncHA in eine SiO2-Matrix
eingebaut. Die Teilprozesse Beschichtung und Trocknungsprozess werden mehrfach nachein-
ander durchgeführt. Dadurch werden dünne Einzelschichten aufgetragen und Trocknungsrisse
vermieden, die durch die Schrumpfung des SiO2-Gels entstehen.
Die Charakterisierung der Eigenschaften der Schicht wurde im Mikrometer- und Nanome-
terbereich vorgenommen. Gleichzeitig wurden Korrelationen zu den Prozessparametern unter-
sucht. Es zeigte sich, dass die Parameter Beschichtungszeit, Feststoffgehalt der Dispersion und
Iteration (Anzahl der Teilprozesse Beschichtung und Trocknung) mit der Schichtdicke des Ma-
terials korrelieren. Denn je länger gesprüht, je mehr Material pro Sprühvorgang aufgetragen
und je mehr Beschichtungsiterationen durchgeführt wurden, desto dicker war erwartungsge-
mäß die Schichtdicke. Die Schichtdicke ist an den unterschiedlichen Gewindegeometrien eines
Implantates gleich groß, bis auf die Implantatspitze. Dort wiesen alle Implantate eine deutlich
geringere Schichtdicke auf, was durch den Rotationsprozess bedingt ist. Da die Implantatspit-
ze kaum mechanische, lasttragende Aufgaben erfüllen muss, ist dieser Effekt nicht von großer
Bedeutung.
Die Rauheit der Schicht selbst beträgt sa = 0.69 µm. Das ist der Wert ohne die Rauheit
der ursprünglichen Implantatoberfläche, die durch Sandstrahlen o.ä. erzeugt wurde. Betrachtet
man die gesamte Rauheit, also Schicht und TiO2, dann hängt dieser Wert von der Schichtdicke
des Beschichtungsmaterials ab. Bei Schichtdicken von etwa 2 µm wurde die Topografie der
Implantatoberfläche nahezu erhalten bzw. die Rauheit wurde nur leicht verringert, bspw. von
3.8 µm auf etwa 3 µm. Bei höheren Schichtdicken nimmt die Rauheit des Implantat-Schicht-
Systems ab und nähert sich ab 10 µm der Rauheit der Schicht selbst an (0.69 µm). Weiterhin
sind die Rauheit und die Topografie der Schicht abhängig von der Oberflächentemperatur des
Implantats. Oberhalb von T = 40 ◦C bilden sich durch das schnelle Verdunsten des Ethanols
ringartige Strukturen in der Schicht aus, die gleichzeitig die Rauheit erhöhen.
Ein wesentlicher Punkt bei Schichten ist die Festigkeit gegenüber ihren Substraten. Konkret
für den vorliegenden Fall ist es aufgrund der Wirkungsweise des Materials notwendig, dass
die Schicht den Implantationsprozess übersteht. Trotzdem wurde die Haftzugfestigkeit nach
ASTM C633 geprüft, um die Schicht in Zulassungsnormen einzuordnen. Der Wert lag oberhalb
von 22 MPa, was als untere Grenze für HA-Beschichtungen auf metallischen Implantaten gilt.
Der Implantationsprozess wurde ex vivo nachgestellt, um die gleichen Scherbelastungen wie
bei einer realen Anwendung zu realisieren. Es zeigte sich, dass die Schicht im Mittel zu 60 %
auf der Implantatoberfläche verblieb. Die Ablösungen, die dabei im Knochen entstehen, sind
nicht als nachteilig zu betrachten, da sie die gleiche Struktur und Zusammensetzung aufweisen
wie das zu Grunde liegende Aufbaumaterial.
Die Struktur der Schicht im Nanometerbereich ist gekennzeichnet durch eine SiO2-Matrix
mit eingebetteten HA-Kristalliten. Anhand von elementspezifischen Abbildungen (EELS) und
hochauflösenden TEM-Abbildungen konnte nachgewiesen werden, dass die HA-Kristallite von
der SiO2-Matrix ummantelt sind und so in die Silicamatrix eingebettet sind. Durch den ite-
rativen Beschichtungsvorgang bildet sich eine layer-by-layer-Struktur in der Schicht aus. Die
SiO2-Matrix selbst ist ein poröses Xerogel. Während des Trocknungsprozesses bildet sich
das SiO2-Gel indem die SiO2-Primärteilchen untereinander vernetzen. Der Vernetzungsgrad
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wurde anhand des ersten amorphen Hauptmaximums (FSDP) im Röntgendiffraktogramm be-
schrieben. Der FSDP vom vollständig vernetzten Kieselglas liegt bei smax = 15.0 nm−1. Im
Vergleich dazu ist der Vernetzungsgrad der SiO2-Matrix mit smax = 16.7 nm
−1 auch geringer
als beim vergleichbaren Xerogel mit smax = 15.9 nm−1. Die Gelbildungszeit spielt dabei eine
Rolle. Durch die schnelle Gelbildung (Ethanolverdunstung) können sich die Primärteilchen
nicht so stark vernetzen. Je schneller das Dispersionmedium entfernt wurde, desto weniger
konnten sich die Primärteilchen vernetzen.
Die Porosität der Schicht wurde mittels Elektronenmikroskopie und Gasadsorption (BET)
untersucht. Es zeigte sich, dass die Schicht eine BET-Oberfläche von 169 cm3/g besitzt und
die dominierende Porenstruktur eine Größe von 20− 50 nm aufweist.
Zur Untersuchung der Wirkungsweise der Beschichtung wurden Tierstudien an Göttinger
Minipigs und New Zealnd White Rabbits durchgeführt. Zuvor wurde die Biokompatibilität
mit den zwei verschiedenen Zelltests Live/Dead R© und XTT nachgewiesen. Die Schicht zeigte
in beiden Tests eine vergleichbare Biokompatibilität wie die jeweiligen Kontrollgruppen. In den
beiden Tierstudien wurde die Osseointegration histomorphometrisch anhand der Messung des
Knochen-Implantat-Kontakts beschrieben. Im Minipig-Modell wurde gezeigt, dass die Schicht
auf Implantaten zu einem deutlich erhöhten BIC führte. Das Kaninchen-Modell wurde ver-
wendet, um die Ergebnisse des Minipig-Versuchs in Vergleich zu den Parametern Rauheit und
Oberflächenenergie zu setzen. Hier wurden zusätzlich histologische Untersuchungen durchge-
führt. Die wesentlichen Erkenntnisse aus Histomorphometrie und Histologie sind, dass nach
2 Wochen viel neuer Knochen auf der Implantatoberfläche gebildet wurde, der auch nach 4
Wochen in gleicher Menge vorhanden ist. Auffällig war im Vergleich zu den unbeschichteten
Gruppen, dass sich neuer Knochen direkt auf der beschichteten Implantatoberfläche abgelagert
hatte. Das Knochenwachstum ging dabei von der Implantatoberfläche aus. Nach 6 Wochen
war zu beobachten, dass der neu gebildete Knochen wieder durch Osteklasten abgebaut wur-
de. Dies war auf die mangelnde Belastung durch Kaukräfte zurückzuführen. Zwischen den
Parameter Rauheit und Hydrophilie konnte kein signifikanter Unterschied im BIC gemessen
werden.
Eine wichtige zu klärende Frage war, warum sich die beschichteten Implantate so von den
anderen Implantatgruppen unterschieden. Bei dem zu Grunde liegenden Knochenaufbaumate-
rial NanoBone R© spielt der Matrixwechsel die entscheidene Rolle. Um die Schicht bzgl. Matrix-
wechsel zu analysieren, wurden verschiedene in vitro und ex vivo durchgeführt. Beschichtete
Implantate wurden in Wistar Ratten subkutan implantiert. Nach 6 Tagen konnte kein Silizi-
um in der Schicht nachgwiesen werden, obwohl die Morphologie des Materials nahezu erhalten
geblieben war. Zur weiteren Einschränkung dieses Zeitintervalls wurde die Schicht ex vivo in
den Femur von Kaninchen eingebracht. Auch hier wurde die SiO2-Matrix innerhalb weniger
Stunden umgebaut. Da der Matrixwechsel mit der Vaskularisierung des Knochendefekts zu-
sammenhängt, wurde der Matrixwechsel der Schicht in vitro mit Blut analysiert. Bereits nach
30 min wurde die SiO2-Matrix ersetzt. Die NB-Schicht ist identisch zum NanBone
R© -Granulat,
daher liegt die Vermutung nahe, dass die gleichen autologen Proteine wie BMP-2, Osteocal-
cin, kollagene Moleküle usw. die neue Matrix bilden. Das bedeutet, dass nach kurzer Zeit die
Silicamatrix durch eine autologe Matrix ersetzt wurde. Die Implantatoberfläche wurde in vi-
vo mit körpereigenen Proteinen beschichtet, die dann knochenspezifische Zellen anlockten.
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Wie beim Granulat, ist auch bei der Schicht der Matrixwechsel der Schlüsselmechanismus zur
Wirkungsweise.
In einem weiterem Proof-of-principle-Kapitel wurde eine mögliche Kombination der bio-
aktiven NB-Beschichtung mit einer TiO2-Schicht geprüft. Durch einen Zwischenschritt im Be-
schichtungsprozess wurde eine TiO2-Schicht bestehend aus TiO2-Kristallite und TiO2-Gel auf-
getragen. So besteht die Möglichkeit, im Produktionsprozess von Implantaten die gewünschte
Rauheit mit bioaktiver Beschichtung zu kombinieren. Die erzielte Rauheit von sa = 0.3 µm
lag allerdings nicht auf dem Niveau kommerzieller Implantatrauheiten. Durch die Verwendung
geeigneter Kristallitegrößen kann die Rauheit sicherlich weiter erhöht werden. Dennoch wurde
gezeigt, dass eine raue TiO2-Schicht in Kombination mit einer bioaktiven Schicht in einem
Beschichtungsprozess durchgeführt werden kann.
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Abbildung A.1.: Foto der Beschichtungsanlage
Beschichtungsprozess
(a) ohne Plasma (b) 10s (c) 20s
Abbildung A.2.: Die Dicke der TiO
2
-Passivschicht wird durch das O
2
-Plasma erhöht. Die Topologie
der Oberfläche wird dadurch allerdings nur sehr wenig verändert.
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Mikrostruktur
(a) T ≈ 60 ◦C
(b) T ≈ 40 ◦C
(c) T ≈ 35 ◦C
Abbildung A.3.: 3D-Modelle aus Stereo-REM-Aufnahmen. Durch die schnelle Verdunstung des
Ethanols in der Beschichtungsdispersion bei T = 60 ◦C entstehen Trocknungsringe. Ab T < 40 ◦C
verschwinden diese Strukturen und die Rauheit der Schicht nimmt ab.
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Nanostruktur
Abbildung A.4.: Einbettung des HAs in die SiO
2
-Matrix
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Matrixwechsel in Wistar Ratte
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Abbildung A.5.: EDX-Spektren der Schicht nach 12 Tagen in Wistar Ratten.
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